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Os tratamentos ciru´rgicos da coluna vertebral sa˜o custosos e nem sem-
pre realizados com sucesso. A artrodese, por exemplo, modifica a bi-
omecaˆnica da coluna vertebral e pode comprometer os segmentos ad-
jacentes a` fusa˜o levando-os a degenerac¸a˜o seguida de patologias. O
objetivo deste trabalho foi aprimorar e validar um modelo baseado em
elementos finitos para prever o comportamento biomecaˆnico da coluna
lombossacral intacta e com fusa˜o tanto com preservac¸a˜o da lordose
quanto no caso hipolordo´tico (0◦) no segmento L5-S1. Pretendeu-se
compreender o efeito do alinhamento sagital, um dos principais res-
ponsa´veis pela efica´cia da artrodese e relacionado a acelerac¸a˜o da de-
generac¸a˜o do segmento adjacente a fusa˜o. A validac¸a˜o do modelo foi
realizada atrave´s da calibrac¸a˜o das propriedades dos ligamentos e das
facetas articulares. Assim, foi poss´ıvel manter os valores das rotac¸o˜es
intervertebrais e das forc¸as facetarias pro´ximos dos valores encontra-
dos em testes in vitro sob a aplicac¸a˜o de momento puro nos regimes de
flexa˜o-extensa˜o e flexa˜o lateral. Apo´s a validac¸a˜o, a coluna foi testada
sob a aplicac¸a˜o de forc¸as fisiolo´gicas atrave´s da inclusa˜o da forc¸a gra-
vitacional, uma carga seguidora representando os mu´sculos locais e um
sistema antagonista composto pelo reto abdominal e ereto espinhal.
A coluna intacta foi testada em diversas angulac¸o˜es no plano sagital
onde as forc¸as destes dois mu´sculos foram ajustadas visando manter
rotac¸o˜es da ve´rtebra L1 e sacro pre´ definidas. Nos casos da coluna com
implante, esse ajuste e´ feito com o objetivo de deslocar e manter o cen-
tro de gravidade na mesma posic¸a˜o encontrada na coluna intacta assim
como a inclinac¸a˜o sacral (sacral slope). Em comparac¸a˜o com a coluna
intacta os seguintes resultados foram obtidos para a coluna com fusa˜o
nas inclinac¸o˜es sacrais de 37◦ (posic¸a˜o neutra), 47◦ e 57◦ respectiva-
mente: a) para o caso com preservac¸a˜o da lordose, as forc¸as do eretor
espinhal sa˜o 16%, 28% e 32% menores; ocorre uma reduc¸a˜o de lordose e
das forc¸as faceta´rias em todos os segmentos na˜o fundidos quando estas
diferenc¸as na˜o sa˜o desprez´ıveis; b) para o caso hipolordo´tico as forc¸as
do eretor da espinha sa˜o 120%, 24% e 18% maiores; os segmentos supe-
riores a ve´rtebra L5 encontram-se mais estendidos; ocorre um aumento
das forc¸as faceta´rias ale´m das ma´ximas presso˜es presentes nos disco
intervertebrais. Provavelmente, estes aumentos sejam os responsa´veis
em acelerar a degenerac¸a˜o das estruturas do segmento adjacente.
Palavras-chave: Coluna Lombossacral. Fusa˜o. Alinhamento Sagital.

ABSTRACT
Surgical treatments of the spine involve high costs and their goals are
not always successfully achieved. Arthrodesis, for example, changes
the biomechanics of the spine and may compromise the adjacent seg-
ments, leading the patients to degenerative diseases and, eventually,
serious medical conditions. The objective of this study was to improve
and validate a finite element model to predict the biomechanical beha-
vior of the lumbosacral spine. Tests involved the intact spine and the
spine with fusion at the L5-S1 segment in two situations: preservation
of lordosis and hypolordosis (0o). The aim was to study the effect of
the sagittal alignment after fusion, one of the key factors of its efficacy,
which is related to the accelerated degeneration of its adjacent segment.
The validation of the model was achieved by calibrating the properties
of the ligaments and facet joints. Thus, it was possible to keep the
values of intervertebral rotations and forces at the facet joints close to
the values found in in vitro tests under the application of pure moment
in flexion-extension and lateral flexion. Additionally, the lumbosacral
spine model was tested under physiological loading conditions. It in-
cludes the gravitational force, a follower load representing the local
muscle, and an antagonist system composed of the rectus abdominis
and erector spinae muscles. The intact spine was tested at different
angles in the sagittal plane and the forces of these two muscles were
adjusted to keep a pre-defined rotation of the L1 vertebra and sacrum.
In the cases of the spine with implant, this adjustment serves to dis-
place and keep the center of gravity at the same position found in the
model of the intact spine and, the sacral slope as well. In comparison
to the intact spine, the following results were obtained for the spine
with fusion considering a sacral inclination of 37◦ (neutral position)
47◦ and 57◦ respectively: a) for the case of fusion with preservation of
lordosis, the forces of the erector spinae are 16%, 28% and 32% lower;
the lordosis and the facet forces are reduced in all unfused segments
when these differences are not negligible; b) for the hypolordotic case,
the forces of the erector spinae are 120%, 24% and 18% higher; the
upper vertebra L5 segments are more extended; and the forces at the
facet joints and the maximum pressure in the intervertebral discs are
higher. Most likely, these increases are responsible for accelerating the
degeneration of the adjacent segment structures.
Keywords: Lumbosacral Spine. Fusion. Sagittal Alignment.
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1 MOTIVAC¸A˜O E OBJETIVOS
As patologias da coluna vertebral representam um problema
me´dico e social. A dor lombar e´ a queixa mais frequente nos con-
sulto´rios ortope´dicos (CRAMER; DARBY, 2014). Nos Estados Unidos, o
custo total relacionado a dores lombares excedem 100 bilho˜es de do´lares
por ano sendo que dois terc¸os deste valor representam custos indiretos
devido a perda de produtividade no trabalho (KATZ, 2006). Ainda,
ha´ muito a ser compreendido sobre a biomecaˆnica da coluna havendo
necessidade de pesquisas extensas sobre o tema.
Os experimentos de laborato´rio sa˜o a modalidade mais comum
de pesquisa em biomecaˆnica, entretanto as avaliac¸o˜es feitas in vivo e
os ensaios mecaˆnicos que utilizam cada´veres (testes in vitro) possuem
uma se´rie de limitac¸o˜es. Estas comec¸am na dificuldade em conseguir
amostras humanas e, em determinadas situac¸o˜es, a coleta dos dados
implica em danificar o espe´cime, como no caso da incisa˜o dos ligamen-
tos capsulares para a instalac¸a˜o de sensores a fim de medir as forc¸as nas
facetas articulares. Adicionalmente, nem sempre e´ poss´ıvel fazer uma
simulac¸a˜o experimental real´ıstica uma vez que as condic¸o˜es de cargas
fisilo´gicas sa˜o muito complexas, dif´ıceis de serem adaptadas aos testes
in vitro. Embora a coluna vertebral seja estabilizada principalmente
por estas forc¸as (ROHLMANN et al., 2001), e´ imposs´ıvel medir suas mag-
nitudes diretamente (ROHLMANN et al., 2006) e pouco se sabe de seus
valores (ROHLMANN et al., 2001).
Neste contexto, o desenvolvimento e aplicac¸a˜o de modelos com-
putacionais se tornaram importantes. Em comparac¸a˜o com as con-
cepc¸o˜es in vitro e in vivo, os me´todos computacionais teˆm as vantagens
de oferecer soluc¸o˜es eficazes a um bom custo-benef´ıcio ao mesmo tempo
que sa˜o eticamente corretos em relac¸a˜o ao uso de animais em experi-
mentos (DREISCHARF et al., 2014). Outro privile´gio e´ a possibilidade de
adquirir uma maior quantidade de dados e varia´veis simultaneamente.
Isso inclui os campos de tenso˜es e deformac¸o˜es que sa˜o relevantes para
relacionar fatores mecaˆnicos com desordens na coluna vertebral, bem
como no desenvolvimento de implantes.
Os modelos computacionais da coluna vertebral sa˜o geralmente
baseados em me´todos de elementos finitos e teˆm sido utilizados como
ferramentas para compreender o comportamento biomecaˆnico desta es-
trutura em diversas situac¸o˜es. Pore´m, muitas vezes, simplificac¸o˜es de-
masiadas sa˜o realizadas perante a alta complexidade da coluna ver-
tebral e/ou os modelos passam por um processo de validac¸a˜o pouco
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rigoroso. Nestes casos, ha´ pouca garantia que estes modelos possam re-
produzir com alta exatida˜o o comportamento real da coluna vertebral.
Pesquisas teˆm sido realizadas objetivando superar tais dificul-
dades e gerar modelos capazes de simular com alta confiabilidade o
comportamento na˜o linear da coluna lombar. Em particular, o mo-
delo da coluna lombossacral de Yllera et al. (2012), dispon´ıvel para o
presente trabalho, foi desenvolvido passando por um processo de mo-
delagem rigoroso e detalhado. Em vez de simplesmente utilizar um
modelo geome´trico proveniente de tomografia computadorizada de um
indiv´ıduo, a grande maioria das dimenso˜es da coluna lombossacral fo-
ram ajustadas dentro de desvio padra˜o e pro´ximos da me´dia dos dados
antropome´tricos de uma coluna sem patologia de um homem jovem.
Assim, a possibilidade de gerar dados nume´ricos pro´ximos a me´dia da
populac¸a˜o e´ maior. Adicionalmente, as propriedades mecaˆnicas dos
tecidos da coluna vertebral foram cuidadosamente analisadas levando
em considerac¸a˜o va´rios estudos e extensamente calibradas dentro de
um intervalo fisiolo´gico para que o modelo se comporte de uma forma
real´ıstica ate´ mesmo quando uma estrutura espinhal e´ removida do
modelo. Deste modo, casos envolvendo uma coluna lesionada com im-
plante, por exemplo, pode ser adequadamente simulados. No entanto,
como todos os modelos, melhorias sa˜o bem vindas.
A artrodese, ou fusa˜o espinhal, e´ um dos procedimentos ciru´rgicos
mais utilizados no tratamento de diversas patologias da coluna, con-
sistindo na unia˜o de duas ou mais ve´rtebras, geralmente realizada
por meio de implantes meta´licos. Embora seja a soluc¸a˜o para va´rias
condic¸o˜es patolo´gicas, a fusa˜o implica em alterac¸o˜es biomecaˆnicas, que
podem comprometer e prejudicar outras estruturas da coluna verte-
bral que na˜o fazem parte do segmento fundido. De fato, Lee (apud
AKAMARU et al., 2003, p. 1560) enumera condic¸o˜es patolo´gicas que
se desenvolvem nos n´ıveis adjacentes apo´s a fusa˜o lombar: artrite de-
generativa das facetas, estenose do canal vertebral1, degenerac¸a˜o do
disco intervertebral e espondilolistese2. Esses problemas seriam causa-
dos pelo esforc¸o da coluna em manter a amplitude de movimento que
havia anteriormente a` fixac¸a˜o (AKAMARU et al., 2003), sobrecarregando
os segmentos na˜o fusionados.
Saavedra-Pozo, Deusdara e Benzel (2014) definem doenc¸a do
n´ıvel adjacente como o aparecimento de leso˜es degenerativas nos seg-
1Estreitamento do espac¸o anatoˆmico do canal espinhal (local por onde passa a
medula e ra´ızes nervosas)
2Escorregamento de um corpo vertebral sobre o corpo vertebral adjacente, no
sentido anterior, posterior ou lateral, provocando um desalinhamento da coluna
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mentos espinhais adjacentes ao n´ıvel ou n´ıveis da coluna tratados cirur-
gicamente, acompanhadas por novos sintomas (radiculopatia3, mielo-
patia4, ou instabilidade). A degenerac¸a˜o do segmento adjacente corres-
ponde ao aparecimento de mudanc¸as radiogra´ficas sem sintomatologia
(HILIBRAND; ROBBINS, 2004 apud SAAVEDRA-POZO; DEUSDARA; BEN-
ZEL, 2014, p. 79) e que, segundo Voronov et al. (2009), geralmente
ocorrem acima do segmento fundido.
Va´rios fatores podem estar envolvidos na degenerac¸a˜o nos n´ıveis
adjacentes: a rigidez da fixac¸a˜o, o nu´mero de segmentos fundidos, o
grau de integridade (sau´de) do n´ıvel adjacente, e o alinhamento espi-
nhal po´s-operato´rio (AKAMARU et al., 2003). Outra fonte potencial e´ a
ruptura dos tecidos juntos aos segmentos adjacentes (SAAVEDRA-POZO;
DEUSDARA; BENZEL, 2014) devido a erros de te´cnica ciru´rgica.
Entre estes fatores, destaca-se o alinhamento das ve´rtebras no
plano sagital que, segundo Saavedra-Pozo, Deusdara e Benzel (2014),
esta´ fortemente relacionado a mobilidade e degenerac¸a˜o do disco inter-
vertebral. Embora este paraˆmetro seja fundamental para o sucesso da
cirurgia a me´dio e longo prazo, o seu efeito na biomecaˆnica da coluna
vertebral ainda na˜o esta´ completamente entendido.
Motivado pelo cena´rio descrito, este trabalho tem como obje-
tivo geral realizar um estudo biomecaˆnico apoiado em simulac¸a˜o com
o me´todo de elementos finitos visando compreender a influeˆncia do ali-
nhamento sagital na biomecaˆnica dos segmentos adjacentes apo´s a fusa˜o
unisegmental da coluna lombossacral. O trabalho visa enta˜o melhor
esclarecer em que condic¸o˜es mecaˆnicas as patologias se desenvolvem e,
portanto, pode trazer informac¸o˜es importantes para o desenvolvimento
de implantes e novos tratamentos ciru´rgicos.
Os objetivos espec´ıficos sa˜o:
• Introduzir melhorias no modelo computacional visando ajusta´-lo
aos dados experimentais provenientes da literatura e adapta´-lo
aos casos propostos.
• Determinar as forc¸as dos principais mu´sculos para diferentes posic¸o˜es
da coluna intacta e da coluna com implante em diferentes an-
gulac¸o˜es no plano sagital.
• Definir e quantificar ı´ndices de desempenho para realizar ana´lises
comparativas entre diferentes concepc¸o˜es (designs) de implantes
para a estabilizac¸a˜o da coluna lombar humana.
3Lesa˜o ou patologia que afeta uma ou mais ra´ızes nervosas da coluna vertebral
devido a compressa˜o e inflamac¸a˜o
4Patologia associada a disfunc¸a˜o da medula espinhal
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2 REVISA˜O BIBLIOGRA´FICA E FUNDAMENTAC¸A˜O
TEO´RICA
Esta sec¸a˜o apresenta uma visa˜o da biomecaˆnica da coluna ver-
tebral humana, com eˆnfase nas func¸o˜es de suas estruturas, sua ci-
nema´tica, seu tratamento ciru´rgico com implante (fusa˜o) e estudos re-
lacionados ao efeito do alinhamento sagital apo´s este procedimento. A
sec¸a˜o tambe´m descreve o modelo de elementos finitos que sera´ utilizado
para alcanc¸ar os objetivos propostos e testes in vitro que caracterizam
o comportamento da coluna vertebral.
2.1 COLUNA VERTEBRAL
A coluna vertebral e´ uma estrutura complexa que se estende do
craˆnio ate´ o a´pice do co´ccix (MOORE; DALLEY; AGUR, 2014). Tal estru-
tura e´ formada por alavancas (ve´rtebras), pivoˆs (juntas cartilaginosas
chamadas facetas e discos intervertebrais), restric¸o˜es passivas (ligamen-
tos) e atuadores (mu´sculos) (BERNHARDT; WHITE; PANJABI, 1992 apud
KOWALSKI; FERRARA; BENZEL, 2005, p. 43). Desta forma, a coluna
que corresponde ao eixo central esquele´tico do corpo consegue oferecer
firmeza e flexibilidade (TUPINAMBA´; VASCONCELOS, 2004). Suas treˆs
func¸o˜es prima´rias sa˜o sustentar o corpo, proteger a medula espinhal e os
nervos espinhais e auxiliar no movimento do tronco (CRAMER; DARBY,
2014).
2.1.1 Ve´rtebras
A coluna vertebral de um adulto normalmente tem 33 ve´rtebras,
organizadas em cinco regio˜es: 7 ve´rtebras cervicais, 12 tora´cicas, 5 lom-
bares, 5 sacrais (que fundidas formam o sacro) e 4 cocc´ıgeas (MOORE;
DALLEY; AGUR, 2014). A Figura 1 mostra a coluna vertebral, suas
regio˜es e a nomenclatura utilizada para cada ve´rtebra. Em especial,
a regia˜o lombar, foco deste trabalho, e´ robusta e desenhada para su-
portar o peso da cabec¸a, pescoc¸o, tronco, e as extremidades superiores
(CRAMER; DARBY, 2014).
A Figura 2 ilustra o formato de uma ve´rtebra t´ıpica. A regia˜o an-
terior, parecida a um cilindro, corresponde ao corpo vertebral enquanto
que a posterior e´ chamada de arco posterior ou arco vertebral. Estas
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Figura 1 – Coluna vertebral, suas regio˜es e nomenclatura utilizada para
cada ve´rtebra. Fonte: Adaptada de Moore, Dalley e Agur (2014).
regio˜es sa˜o compostas por um nu´cleo de osso trabecular, conhecido
como osso esponjoso revestido por camadas de osso cortical (CRAMER;
DARBY, 2014) conforme ilustrado na Figura 4. As superf´ıcies superio-
res e inferiores do corpo vertebral que fazem a interface com os discos
intervertebrais sa˜o chamadas de platoˆs (endplates).
O corpo vertebral confere resisteˆncia a` coluna vertebral e sus-
tenta o peso do corpo (MOORE; DALLEY; AGUR, 2014). Do outro lado,
situa-se o arco vertebral, composto por dois ped´ıculos e duas laˆminas,
por onde partem um processo espinhoso, dois processos transversos
e dois processos articulares (TUPINAMBA´; VASCONCELOS, 2004) con-
forme ilustram a Figura 2 e Figura 3. Os dois ped´ıculos e laˆminas do
arco vertebral junto com a superficie posterior do corpo vertebral for-
mam as paredes do forame vertebral e formam o canal vertebral que
serve de abrigo para a medula espinhal e as ra´ızes dos nervos espinhais
(MOORE; DALLEY; AGUR, 2014) conforme representa a Figura 4. O pro-
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Figura 2 – Vista superior e lateral de uma ve´rtebra t´ıpica, represen-
tada pela ve´rtebra L2. Destaca-se os componentes da ve´rtebra e suas
func¸o˜es. Fonte: Adaptada de Moore, Dalley e Agur (2014).
cesso espinhoso, os processos transversos, os processos articulares e as
facetas articulares auxiliam no movimento da coluna sendo que, estes
u´ltimos agem pelo contato de suas faces enquanto que os dois primei-
ros servem de brac¸o de alavanca onde atuam os mu´sculos (CRAMER;
DARBY, 2014).
2.1.2 Discos Intervertebrais
Os discos intervertebrais sa˜o estruturas ela´sticas que formam as
articulac¸o˜es fibrocartilag´ıneas entre os corpos vertebrais adjacentes e
consistem tipicamente de um anel fibroso ao redor de um nu´cleo pulposo
(TUPINAMBA´; VASCONCELOS, 2004) conforme demonstra a Figura 5.
Sua func¸a˜o principal e´ transmitir cargas provenientes do peso do corpo
e da atividade dos mu´sculos atrave´s da coluna vertebral (RAJ, 2008).
Por ser um material composto, a resposta mecaˆnica do disco in-
tervertebral depende do tipo de carga. Seu nu´cleo pulposo e anel fibroso
fornecem uma considera´vel resisteˆncia a trac¸a˜o (TAKEUCHI et al., 1999
apud KOWALSKI; FERRARA; BENZEL, 2005, p. 44). Adicionalmente,
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Figura 3 – Componentes de uma ve´rtebra t´ıpica: corpo vertebral (mar-
rom), ped´ıculos (roxo), laˆmina (azul), processos transversais (verde),
processos articulares (amarelo fraco), processo espinhoso (vermelho) e
facetas articulares (creme). Fonte: Cramer e Darby (2014).
as fibras do anel fibroso orientadas a aproximadamente 30◦ em relac¸a˜o
ao platoˆ da ve´rtebra tornam o disco intervertebral resistente a torc¸a˜o
(KOWALSKI; FERRARA; BENZEL, 2005). Devido a incompressibilidade
do disco, durante a compressa˜o, a pressa˜o exercida no nu´cleo pulposo, e´
transferida para as paredes internas do anel fibroso, tentando dilata´-lo.
O arranjo composto de fibras e matriz do anel resiste a esta dilatac¸a˜o,
fornecendo resisteˆncia e amortecimento (comportamento viscoela´stico).
Durante a compressa˜o, a pressa˜o exercida no nu´cleo pulposo,
devido a incompressibilidade deste, e´ transferida para as paredes inter-
nas do anel fibroso tentando dilata´-lo. O arranjo composto de fibras e
matriz do anel resistem a esta dilatac¸a˜o, fornecendo resisteˆncia e amor-
tecimento (comportamento viscoela´stico).
Tupinamba´ e Vasconcelos (2004) relatam as seguintes func¸o˜es
para cada parte do disco intervertebral:
1. Anel fibroso:
• ajuda a estabilizar os corpos vertebrais adjacentes;
• permite o movimento entre os corpos vertebrais;
• atua como ligamento acesso´rio;
• rete´m o nu´cleo pulposo em sua posic¸a˜o;
• funciona como amortecedor de forc¸as.
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Figura 4 – Secc¸a˜o da metade sagital da coluna vertebral. As ve´rtebras
sa˜o compostas por um nu´cleo de osso trabecular revestido por camadas
de osso cortical. Fonte: Moore, Dalley e Agur (2014).
2. Nu´cleo pulposo:
• funciona como mecanismo de absorc¸a˜o de forc¸as;
• troca l´ıquido entre o disco e capilares vertebrais;
• funciona como um eixo vertical de movimento entre duas
ve´rtebras.
2.1.3 Facetas Articulares
As facetas articulares, pertencentes aos processos articulares (zi-
gapo´fises), sa˜o articulac¸o˜es sinoviais que unem as ve´rtebras adjacentes,
conforme mostra a Figura 2(D) e se encaixam muito bem. Elas sa˜o reci-
procamente coˆncavas (parte superior) e convexas (parte inferior), o que
permite flexa˜o, extensa˜o, flexa˜o lateral e alguns graus de rotac¸a˜o (STAN-
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Figura 5 – Disco intervertebral composto pelo nu´cleo e anel fibroso.
Fonte: Adaptada de Moore, Dalley e Agur (2014).
DRING et al., 2008). Os processos articulares tambe´m auxiliam na manu-
tenc¸a˜o do alinhamento das ve´rtebras prevenindo que uma ve´rtebra des-
lize sobre a ve´rtebra adjacente (MOORE; DALLEY; AGUR, 2014). Ale´m
do mais, as facetas articulares podem ser uma significativa fonte de
dor na coluna vertebral (DREYER; DREYFUSS, 1996). Por esta raza˜o,
as forc¸as que se desenvolvem nestas estruturas teˆm sido o foco tanto
em pesquisas quanto na tomada de deciso˜es para o desenvolvimento de
implantes.
2.1.4 Ligamentos
Formados por fibras que resistem basicamente cargas de trac¸a˜o,
os ligamentos da coluna vertebral teˆm as func¸o˜es de permitir um mo-
vimento suave e ajudar na protec¸a˜o da coluna espinhal atrave´s da li-
mitac¸a˜o de movimentos excessivos, bem como pela absorc¸a˜o de cargas
durante lesa˜o (CRAMER; DARBY, 2014). A Figura 6 indica a localizac¸a˜o
dos principais ligamentos presentes na coluna lombar. Apesar de na˜o
ilustrar, os ligamentos iliolombares encontram-se inseridos no processo
transversal da ve´rtebra L5 (algumas vezes tambe´m prende o processo
transverso da ve´rtebra L4) e na pelve por duas bandas principais (STAN-
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DRING et al., 2008).
Figura 6 – Principais ligamentos da coluna lombossacral. Fonte: Adap-
tada de Institute (2015).
A efetividade do ligamento e´ determinada pela sua morfologia
intr´ınseca (propriedades) e o comprimento do brac¸o da alavanca res-
ponsa´vel pelo momento (PANJABI et al., 1991 apud KOWALSKI; FER-
RARA; BENZEL, 2005, p. 44). O brac¸o da alavanca corresponde a
distaˆncia perpendicular entre o vetor forc¸a aplicado pelo ligamento e
o eixo instantaˆneo de rotac¸a˜o (KOWALSKI; FERRARA; BENZEL, 2005).
A Tabela 1 informa quais os ligamentos e outras estruturas da regia˜o
lombossacral que sa˜o responsa´veis pela limitac¸a˜o de cada tipo de movi-
mento (flexa˜o, extensa˜o e flexa˜o lateral). Embora, na˜o consta na tabela
1, testes in vitro como o de Heuer et al. (2007) mostram que o liga-
mento supra-espinhal tambe´m e´ responsa´vel em reduzir o movimento
de extensa˜o visto que oferece alta rigidez, grande brac¸o de alavanca e
resisteˆncia a compressa˜o.
2.1.5 Cine´tica
Os movimentos da coluna lombossacral sa˜o basicamente deter-
minados pelos discos intervertebrais e ligamentos pois possuem rigidez
muito inferiores a`s das ve´rtebras e do sacro. Os mu´sculos tambe´m
sa˜o grandes responsa´veis na cine´tica da coluna pois fornecem forc¸as de
grande magnitude e alguns deles esta˜o localizados em regio˜es longe do
centro instantaˆneo de rotac¸a˜o da coluna.
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Tabela 1 – Estruturas responsa´veis pela limitac¸a˜o de cada movimento
com eˆnfase na regia˜o lombar.
Movimento Estrutura que limita o movimento




Fibras posteriores do disco intervertebral
Ca´psulas articulares
Trac¸a˜o dos mu´sculos extensores das costas
Superf´ıcie anterior da faceta articular inferior contra
superf´ıcie posterior da faceta articular superior
Extensa˜o Ligamento longitudinal anterior
Ligamento longitudinal anterior
Aspecto anterior do disco intervertebral




Lado contralateral do disco intervertebral e ligamento
intertransverso
Ligamento longitudinal anterior
Aproximac¸a˜o dos processos articulares
Mu´sculos antagonistas
Rotac¸a˜o Aproximac¸a˜o ou aperto das fibras lamelares do nu´cleo
fibroso
Orientac¸a˜o e arquitetura dos processos articulares
Fonte: Compilada de Standring et al. (2008).
O termo amplitude de movimento (do ingleˆs, range of motion)
refere-se ao ma´ximo intervalo de movimento que a coluna pode al-
canc¸ar ou alcanc¸ou em determinadas condic¸o˜es e e´ geralmente expresso
em graus. A Tabela 2 mostra os valores me´dios das amplitudes de
movimento da coluna lombossacral. Isso inclui o trabalho de Pearcy e
Tibrewal (1984) que usaram te´cnicas de radiografia em um grupo de
volunta´rios assintoma´ticos e o trabalho de Yamamoto et al. (1989), um
estudo in vitro utilizando dez cada´veres.
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Tabela 2 – Valores me´dios das amplitudes de movimento (em graus)
para cada tipo de movimento.
Flexa˜o-Extensa˜o Rotac¸a˜o Axial Flexa˜o Lateral
Nı´vel Pearcy Yamam. Pearcy Yamam. Pearcy Yamam.
L1-L2 13 10,1 1,0 2,1 5,0 4,9
L2-L3 13 10,8 1,0 2,6 5,5 7,0
L3-L4 13 11,2 1,5 2,6 5,0 5,7
L4-L5 16 14,5 1,5 2,2 3,0 5,7
L5-S1 14 17,8 1,0 1,3 1,5 5,5
Fonte: Yamamoto et al. (1989).
2.1.6 Zona Neutra, Posic¸a˜o Neutra e Paraˆmetros de Equil´ıbrio
Espinhal
A zona neutra e´ um intervalo de movimento dos segmentos es-
pinhais que ocorre com o mı´nimo de resiteˆncia (SMIT et al., 2011). Por
outro lado, a posic¸a˜o neutra representa uma postura onde a coluna fica
alinhada no plano sagital de tal modo que a ativac¸a˜o dos mu´sculos e´
mı´nima e, consequentemente, a quantidade de energia consumida pelos
mu´sculos para manter esta postura e´ baixa, o que evita estados de fa-
diga e dores nas costas. Por estas razo˜es ela tambe´m e´ conhecida como
postura ideal.
A posic¸a˜o neutra da coluna e´ a postura mais frequentemente
mantida durante as atividades dia´rias (KIEFER; SHIRAZI-ADL; PARNI-
ANPOUR, 1998) e varia de indiv´ıduo para indiv´ıduo pois cada pessoa
possui suas caracter´ısticas espec´ıficas como peso e aˆngulac¸o˜es verte-
brais.
A seguir tem-se a definic¸a˜o de alguns paraˆmetros de equil´ıbrio
espinhal importantes e que definem a posic¸a˜o neutra, os quais esta˜o
ilustrados na Figura 7. Os valores indicados sa˜o pro´ximos a uma coluna
padra˜o e sera˜o explicados em sec¸o˜es posteriores.
• Inclinac¸a˜o sacral (sacral slope): aˆngulo entre o platoˆ superior do
sacro e a horizontal.
• Inclinac¸a˜o pe´lvica (pelvic tilting): aˆngulo formado entre a linha
vertical e a linha que liga o ponto me´dio do platoˆ sacral ao eixo
da cabec¸a do feˆmur.
• Incideˆncia pe´lvica (pelvic incidence): medida angular entre a li-
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nha perpendicular ao centro do platoˆ sacral e a linha que conecta
este ponto com o eixo central da cabec¸a femoral. O seu valor pode
ser calculado pela soma da inclinac¸a˜o sacral e inclinac¸a˜o pe´lvica.
• Lordose lombar (lumbar lordosis): aˆngulo entre o platoˆ do sacro
e o platoˆ superior da ve´rtebra L1.
• Projec¸a˜o pe´lvica (overhang): distaˆncia horizontal entre a linha
vertical que passa no centro do platoˆ do sacro e o eixo central da
cabec¸a femoral.
Figura 7 – Localizac¸a˜o dos paraˆmetros de equil´ıbrio espinhal para a
posic¸a˜o neutra. Os valores indicados foram usados na implementac¸a˜o
do modelo de elementos finitos.
2.1.7 Fusa˜o
A fusa˜o ou artrodese e´ um te´cnica ciru´rgica muito utilizada para
tratar diversos problemas da coluna, consistindo em unir duas ou mais
ve´rtebras entre si, eliminando o movimento entre elas. Esta te´cnica cos-
tuma ser indicada em situac¸o˜es patolo´gicas onde o comprometimento
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das articulac¸o˜es intervertebrais leva a sintomas de dor e incapacidade
funcional com comprometimento da qualidade de vida (KRISMER,
2002). A ideia da fusa˜o e´ resolver os sintomas da disfunc¸a˜o articular
eliminando as articulac¸o˜es, a`s custas de perda de movimento. Em-
bora parece uma medida radical, clinicamente a fusa˜o tem resultados
mais consistentes que diversas te´cnicas que tentam manter ou resti-
tuir a func¸a˜o articular, ale´m de ser a u´nica possibilidade em casos de
deformidades ou leso˜es mais ostensivas. A Figura 8 ilustra esta instru-
mentac¸a˜o.
Figura 8 – Fusa˜o de um segmento vertebral feita por parafusos pedicu-
lares, hastes e espac¸ador. Fonte: Adaptada de Spinalsimplicity (2015).
2.1.8 Doenc¸a do Segmento Adjacente e Alinhamento Sagital
O conceito de doenc¸a do segmento adjacente se relaciona com
a perda de movimento do segmento fusionado e e´ muito popular, che-
gando a estimular a criac¸a˜o de diversos implantes de estabilizac¸a˜o na˜o
r´ıgida, conhecidos como dispositivos de na˜o fusa˜o (non-fusion devices),
onde se incluem as pro´teses discais e os sistemas de fixac¸a˜o dinaˆmica.
Entretanto, esse conceito ainda na˜o esta´ adequadamente comprovado
e, com o passar do tempo, teˆm sido reportados ı´ndices de doenc¸a do
n´ıvel adjacente com o uso de implantes de na˜o fusa˜o muito semelhantes
aos encontrados nas cirurgias de fusa˜o espinhal.
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Atualmente prepondera a visa˜o de que o mau alinhamento es-
pinhal po´s-operato´rio e´ o principal responsa´vel do mecanismo intradis-
cal e um colaborador para o movimento e degenerac¸a˜o do segmento
adjacente na coluna cervical e lombar (SAAVEDRA-POZO; DEUSDARA;
BENZEL, 2014).
Akamaru et al. (2003) testaram, in vitro, oito colunas lombares
humanas (L3-S1) sob condic¸o˜es de flexa˜o e extensa˜o aplicando cargas
compressivas no topo da ve´rtebra L3 e fora do centro de rotac¸a˜o en-
quanto o sacro e´ mantido fixo. A ana´lise e´ direcionada ao movimento
dos segmentos adjacentes (L3-L4 e L5-S1) e os testes sa˜o realizados na
coluna intacta e fundida (L4-L5) com treˆs alinhamentos sagitais dife-
rentes: in situ (21◦ de lordose), com hiperlordose (31◦ de lordose) e com
hipolordose (7◦ de lordose) conforme Figura 9. Fazendo-se uma com-
parac¸a˜o dos resultados dos diversos casos testados, tem-se diferenc¸as
estaticamente significativas pois o alinhamento com hipolordose resulta
em movimento de flexa˜o e extensa˜o em L3-L4 e o alinhamento com hi-
perlodose gera uma maior movimento de flexa˜o e extensa˜o em L5-S1
(AKAMARU et al., 2003).
Figura 9 – Radiografias da vista lateral de uma das colunas lomba-
res testadas com diferentes alinhamentos sagitais variados no segmento
fundido (L4-L5): A) fixac¸a˜o in situ, B) fixac¸a˜o com hiperlordose e C)
fixac¸a˜o com hipolordose. Fonte: Adaptada de Akamaru et al. (2003).
A literatura tambe´m fornece pesquisas cl´ınicas realizadas para
compreender o alinhamento sagital. Godde et al. (2003) fazem uma
retrospectiva radiogra´fica de dois grupos que passaram por fusa˜o: 22
pacientes com espac¸ador retangular e 20 pacientes com espac¸ador do
tipo wedge-shaped. As ana´lises indicam que a geometria do espac¸ador
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tem um significante impacto no alinhamento da coluna lombar.
Soh, Lee e Shin (2013) realizaram uma observac¸a˜o por mais
de cinco anos incluindo 55 pacientes que passaram por fusa˜o lom-
bar. O trabalho corresponde a uma ana´lise de risco que tenta achar
uma relac¸a˜o entre a degenerac¸a˜o nos segmentos adjacentes com outras
varia´veis. Define-se neste trabalho o conceito de ”aˆngulo de lordose
do segmento que sofreu fusa˜o por n´ıvel”ao nu´mero obtido pelo aˆngulo
formado entre o platoˆ acima do segmento fundido e o platoˆ abaixo do
segmento fundido dividido pelo nu´mero de segmentos fundidos. Com
base em seus resultados, Soh, Lee e Shin (2013) afirmam que
Haviam 21 pacientes com degenerac¸a˜o do seg-
mento adjacente. Ale´m disso, havia pouca rela-
c¸a˜o entre a degenerac¸a˜o no segmento adjacente
com sexo, idade, resideˆncia, me´todo de fusa˜o,
nu´mero de segmentos fundidos, grau de dege-
nerac¸a˜o do disco adjacente pre´-operato´rio na res-
sonaˆncia magne´tica, ou aˆngulo de lordose lom-
bar pre´-operato´rio e po´s-operato´rio. No entanto,
a frequeˆncia de degenerac¸a˜o nos segmentos adja-
centes foi significativamente baixa nos casos em
que o aˆngulo de lordose do segmento que sofreu
fusa˜o por n´ıvel era maior que 15◦ (p = 0,009).
Assim, Soh, Lee e Shin (2013) concluem que o fator mais im-
portante na prevenc¸a˜o da degenerac¸a˜o dos segmentos adjacentes foi a
restaurac¸a˜o do aˆngulo de lordose do segmento que sofreu fusa˜o por n´ıvel
maior que 15◦.
2.2 TESTES IN VITRO
Esta sec¸a˜o apresenta uma revisa˜o dos testes in vitro que carac-
terizam as estruturas da coluna vertebral e que servira˜o para o apri-
moramento do modelo da coluna lombossacral descrito no item 3.1.
Os crite´rios de escolha englobam o nu´mero de amostras testadas, im-
portaˆncia dos paraˆmetros medidos e qualidade dos resultados. Testes
que envolvem cada´veres com doenc¸as ou anormalidades e que aplicam
uma taxa de carga alta, ou seja, na˜o minimizam as variac¸o˜es causadas
pela viscoelasticidade da coluna vertebral, sa˜o exclu´ıdos. Em alguns
casos os resultados destes estudos sa˜o omitidos nesta sec¸a˜o pois eles
sa˜o apresentados na sec¸a˜o 3.1 juntamente com os restados do presente
trabalho.
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2.2.1 Caracterizac¸a˜o do movimento das ve´rtebras
A cine´tica das ve´rtebras foram estudadas pelos autores abaixo:
1. Guan et al. (2007): Testaram dez colunas T12-S1 com me´dia
de idade de 50,6 ±13, 2 anos. Os testes foram realizados com
a aplicac¸a˜o de momento puro de ate´ 4,0 Nm sob os regimes de
flexa˜o, extensa˜o e flexa˜o lateral para direita e para esquerda. O
momento e´ aplicado na ve´rtebra superior (T12) enquanto que a
parte inferior do sacro e´ mantida fixa. Os resultados foram consis-
tentes e, devido ao fato que a carga foi aplicada com incrementos
de apenas 0,5 Nm, as curvas rotac¸a˜o momento dos diversos seg-
mentos ficaram bem descritas.
2. Panjabi et al. (1994): Testaram nove cada´veres (cinco segmentos
L1-S1 e quatro segmentos L2-S1) masculinos com me´dia de idade
de 51 anos entre 35 e 62 anos. Os testes contemplam a aplicac¸a˜o
de momento puro sem restric¸a˜o na ve´rtebra mais cefa´lica (L1 ou
L2) juntamente com uma pre´ carga de 100 N aplicada na linha
formada entre o centro dos corpos vertebrais desta ve´rtebra e o
sacro, o qual fica fixo. As amostras de coluna foram testadas sob
os regimes de flexa˜o-extensa˜o, rotac¸a˜o axial, flexa˜o lateral com
momentos de ate´ 10 Nm.
3. Voronov et al. (2009): Utilizaram seis colunas lombares (L1-S1)
com idade de 46,7 ±13, 0 anos sendo treˆs masculinas e treˆs femini-
nas. O foco do trabalho e´ a cine´tica do segmento L5-S1. Ale´m de
momentos ma´ximos de 8 Nm para flexa˜o e 6 Nm para extensa˜o,
uma pre´-carga de 400 N no formato de carga seguidora foi adici-
onada nos testes enquanto que o sacro era mantido fixo conforme
mostra a Figura 10. A carga seguidora foi inserida atrave´s de ca-
bos que passaram atrave´s de guias ancorados em cada ve´rtebra e
ajustada de modo que minimize a mudanc¸a de lordose da coluna
quando ela e´ aplicada. O momento e´ aplicado atrave´s de bolsas
de a´gua que sa˜o conectadas com a ve´rtebra L1 por interme´dio de
uma haste.
2.2.2 Caracterizac¸a˜o das forc¸as das facetas articulares
Os seguintes estudos caracterizam as forc¸as das facetas articula-
res:
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Figura 10 – Esquema (esquerda) e foto (direita) do experimento de
Voronov et al. (2009). Fonte: Adaptada de Voronov et al. (2009).
1. Niosi et al. (2008): Utilizaram dez cada´veres com idade me´dia
de 77 anos de idade (intervalo de 70-88) e mediram as forc¸as de
contato das facetas da coluna lombar (L2-L5) utilizando sensores
de pressa˜o finos, flex´ıveis e baseados em resisteˆncia. Durante os
testes de flexibilidade a ve´rtebra L5 fica com sua parte inferior fixa
e a parte superior da ve´rtebra L2 recebe a aplicac¸a˜o de momentos
puros cont´ınuos sem restric¸a˜o de movimentos de ate´ 7,5 Nm nos
regimes de flexa˜o, extensa˜o e rotac¸a˜o axial. O segmento L3-L4 foi
seccionado nas facetas visando a inserc¸a˜o dos sensores. A taxa
de aplicac¸a˜o de movimento e´ de apenas 1,3◦ por segundo e as
forc¸as nas facetas foram medidas ao longo do tempo de aplicac¸a˜o
do carregamento. A Tabela 3 mostra os resultados obtidos.
2. Wilson et al. (2006): Pertencem ao mesmo grupo de pesquisa
de Niosi et al. (2008) e utilizaram o mesmo tipo de sensor e as
mesmas condic¸o˜es de contorno destes autores. Eles mediram a
carga, pressa˜o e a´rea de contato nas facetas da coluna (L2-L5) de
apenas quatro cada´veres com me´dia de idade de 76 anos. Antes
de iniciar os testes, o segmento L3-L4 de cada amostra (das qua-
tro) passa por nucleotomia, seccionamento das juntas faceta´rias e
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Tabela 3 – Resultados das forc¸as faceta´rias no segmento L3-L4 para
momento de 7,5 Nm em diferentes direc¸o˜es de carga.
Forc¸a Faceta´ria
Direc¸a˜o da carga Esquerda (N) Direita (N)
Rotac¸a˜o Axial 56±17 55±18
Flexa˜o Lateral 11±11 16±14
Extensa˜o 13±14 14±10
Flexa˜o 2±5 4±4
Fonte: Adaptada de Niosi et al. (2008).
seccionamento do grupo de ligamentos inserido no arco posterior
da ve´rtebra. A Figura 11 mostra a inserc¸a˜o do sensor na faceta
articular e a coluna vertebral montada na ma´quina de ensaios.
Figura 11 – Experimento de Wilson et al. (2006). A) Sensor inserido
na faceta articular e B) Coluna montada na ma´quina para medidas das
cargas faceta´rias. Fonte: Adaptada de Wilson et al. (2006).
2.2.3 Caracterizac¸a˜o das forc¸as musculares
Ale´m de serem os elementos ativos na movimentac¸a˜o, os mu´sculos
que atuam na coluna vertebral tambe´m desempenham fundamental im-
portaˆncia na manutenc¸a˜o da postura, na absorc¸a˜o de impacto e distri-
buic¸a˜o das cargas aplicadas na coluna, e ainda na protec¸a˜o das v´ıceras
contra cargas externas (CRAMER; DARBY, 2014). Os movimentos es-
pinhais resultam da ativac¸a˜o coordenada de va´rios mu´sculos com ac¸a˜o
direta e indireta sobre a coluna. Devido esta complexidade, a maioria
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dos testes in vitro e simulac¸o˜es sa˜o realizados adotando simplificac¸o˜es.
Os seguintes estudos merecem destaque:
1. Wilke et al. (2003): Realizaram testes in vitro com sete colunas
lombares com idade me´dia de 35 anos (intervalo 18-68) e deter-
minaram as forc¸as musculares para a postura neutra, flexa˜o e ex-
tensa˜o atrave´s de um me´todo indireto. Primeiramente, a coluna
lombar e´ flexionada atrave´s da aplicac¸a˜o de momento puro ate´ um
determinado aˆngulo. Apo´s, a ve´rtebra L1 e´ mantida na mesma
posic¸a˜o rotacional causando assim um momento de reac¸a˜o que,
em seguida, e´ compensado atrave´s da aplicac¸a˜o de forc¸as muscula-
res juntamente com a forc¸a gravitacional. Diversas combinac¸o˜es
de cargas sa˜o capazes de zerar este momento pore´m, somente
aquelas que trazem resultados pro´ximos aos testes in vivo sa˜o as
que mais provavelmente agem no corpo humano. As combinac¸o˜es
de cargas incluem o peso do corpo, forc¸a dos mu´sculos locais e glo-
bais e forc¸as provenientes do suporte dos tecidos abdominais. Ao
total sa˜o 124 casos onde a metade inferior da ve´rtebra L5 e´ man-
tida fixa e pre´ rotacionada para representar diferentes angulac¸o˜es
do quadril. A Figura 12 apresenta um esquema dos diversos casos
testados. Para todos os casos, o peso, a forc¸a do reto abdominal,
a magnitude da carga seguidora (quando presentes) assim como
a relac¸a˜o de aˆngulos da coluna quadril sa˜o predefinidos enquanto
que a forc¸a do eretor da espinha e´ modificada ate´ zerar o momento
da ve´rtebra L1.
A Figura 13 mostra a montagem da coluna na ma´quina de en-
saios e a intrumentac¸a˜o. A carga seguidora e´ aplicada atrave´s de
uma carga compressiva de magnitude constante atrave´s de um
peso amarrado por cabos, os quais sa˜o guiados por ilho´s fixos nos
corpos vertebrais. Por outro lado, o restante das cargas sa˜o apli-
cadas em um prato r´ıgido representando a sec¸a˜o transversal do
corpo e que esta´ fixo na ve´rtebra L1. O peso e´ aplicado verti-
calmente na parte superior de uma haste que representa o centro
de gravidade. Este se localiza a 200 mm em direc¸a˜o cranial e
30 mm em direc¸a˜o ventral partindo-se do centro do disco T12-L1
seguindo dados de Calisse, Rohlmann e Bergmann (1999). Sua
magnitude e´ de ate´ 260 N, o que corresponde a um peso corporal
de aproximadamente 56 kg (WILKE et al., 2003).
Devido ao fato que o estudo se restringe ao plano sagital se op-
tou por aceitar a simplificac¸a˜o de utilizar apenas quatro grupos
musculares para a simulac¸a˜o. As cargas representando o sacroili-
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Figura 12 – Esquema das diversas combinac¸o˜es de cargas testadas por
Wilke et al. (2003). (A) Os espe´cimes foram fixados em quatro etapas
de flexa˜o do quadril de 0◦ a 30◦, em que foram aplicados os 12 casos
de carga ilustrados na parte (B). Fonte: Wilke et al. (2003).
olombar ou eretor da espinha (erector spinae, em latim) e o reto
abdominal (rectus abdominis, em latim), sa˜o aplicadas por ca-
bos presos no prato que possuem brac¸o de alavanca de 40 mm e
153 mm, respectivamente. Adicionalmente, Wilke et al. (2003, p.
2587) relata que ”a direc¸a˜o dos cabos em relac¸a˜o a coluna perma-
nece constante mesmo quando diferentes inclinac¸o˜es do quadril
sa˜o simuladas”.
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Figura 13 – Montagem da coluna na ma´quina de testes. Fonte: Adap-
tada de Wilke et al. (2003).
Os valores das forc¸as da carga de um fixador interno (instrumento
na forma de implante para medida de forc¸a) e a pressa˜o intradiscal
proveniente de um transdutor sa˜o determinados no experimento
de Wilke et al. (2003). A configurac¸a˜o de carga utilizada nos en-
saios que mais se aproxima dos dados in vivo sa˜o consideradas
serem as cargas musculares que atuam no corpo humano. As car-
gas do fixador interno foram medidas por Rohlmann, Bergmann e
Graichen (1994), Rohlmann et al. (2000), Rohlmann, Bergmann
e Graichen (1999) em treˆs pacientes operados por instabilidade
degenerativa, e a pressa˜o intradiscal foi medida em um volunta´rio
por Wilke et al. (1999).
Comparando com os resultados in vitro com os dados in vivo, ha´
uma boa conformidade para as posic¸o˜es neutra (de pe´) e para
extensa˜o da coluna lombar o que na˜o ocorre para posic¸o˜es de
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flexa˜o. Neste contexto, Rohlmann et al. (2006), pertencente ao
mesmo grupo de pesquisa de Wilke et al. (2003), utilizam um
modelo de elementos finitos da coluna lombar (L1-L5) validado
visando alcanc¸ar melhores resultados, principalmente para flexa˜o.
Eles se propo˜em com este uso auxiliar tambe´m na determinac¸a˜o
das cargas musculares sem o fixador interno, uma das limitac¸o˜es
dos testes experimentais. Este estudo e´ relatado a seguir.
2. Rohlmann et al. (2006): Utilizaram as mesmas condic¸o˜es de con-
torno e o mesmo me´todo de determinac¸a˜o das forc¸as musculares
que Wilke et al. (2003). Pore´m, os testes tambe´m inclu´ıram uma
forc¸a distribu´ıda de 30 N por ve´rtebra na parte ventral visando
representar a pressa˜o intra-abdominal. Somente as configurac¸o˜es
de carga mais importantes foram testadas, ou seja, os seguintes
casos:
(a) Carga vertical de 220 N representando o peso da parte su-
perior do corpo (caso 2 da Figura 12).
(b) Carga vertical de 260 N mais uma carga seguidora de 200 N
(caso 5 da Figura 12).
(c) Caso b) com adic¸a˜o de uma carga de 50 N representando a
contrac¸a˜o do mu´sculo reto abdominal (caso 6 da Figura 12).
(d) Caso c) pore´m com uma forc¸a de 100 N para o reto abdo-
minal (caso 7 da Figura 12).
As Figuras 14 e 15 apresentam uma comparac¸a˜o entre os resul-
tados nume´ricos e os resultados in vivo da pressa˜o intradiscal
do disco L4-L5 e da carga do fixador na L2-L4, respectivamente.
Ambos os gra´ficos esta˜o em func¸a˜o dos diversos aˆngulos sagitais
testados e sera˜o comentados em na sec¸a˜o 3.2.
2.3 SIMULAC¸A˜O NUME´RICA DA COLUNA LOMBOSSACRAL
A simulac¸a˜o do movimento quasiestatico da coluna pode ser re-
alizada mediante modelos mecaˆnicos descritos mediante sistemas de
equac¸o˜es diferenciais parciais na˜o lineares que envolvem:
a) conservac¸a˜o da quantidade de movimento (balanc¸o mecaˆnico).
b) cinema´tica na˜o linear (grandes deslocamentos e deformac¸o˜es).
c) Modelos de material na˜o lineares(equac¸o˜es constitutivas).
d) condic¸o˜es de contorno unilaterais (contato).
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Figura 14 – Comparac¸a˜o da pressa˜o intradiscal do disco L4-L5 entre os
resultados nume´ricos de Rohlmann et al. (2006) com os in vivo para
va´rios aˆngulos no plano sagital. Fonte: Adaptada de Rohlmann et al.
(2006).
Figura 15 – Comparac¸a˜o da carga do fixador na L2-L4 entre os resul-
tados nume´ricos de Rohlmann et al. (2006) com os in vivo para va´rios
aˆngulos no plano sagital. Fonte: Adaptada de Rohlmann et al. (2006).
O me´todo de Elementos Finitos e´ uma te´cnica nume´rica que per-
mite a resoluc¸a˜o em forma aproximada destas equac¸o˜es e esta´ baseado
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na parametrizac¸a˜o do movimento utilizando func¸o˜es de aproximac¸a˜o
definidas em partic¸o˜es da geometria f´ısica do corpo estudado (coluna)
em subregio˜es comumente denominadas de elementos. Esta parame-
trizac¸a˜o permite a transformac¸a˜o das equac¸o˜es diferenciais em grandes
sistemas de equac¸o˜es alge´bricas na˜o lineares.
No presente estudo o carregamento imposto na coluna e´ sub-
dividido em passos de carga configurando um histo´rico de carrega-
mento que e´ resolvido em forma incremental, isto e´, a cada incremento
de tempo (carregamento). Em cada um destes incrementos um sis-
tema de equac¸o˜es alge´bricas na˜o lineares e´ resolvido mediante te´cnicas
nume´ricas como o Me´todo de Newton-Raphson.
Modelos de elementos finitos da coluna vertebral se remontam
ao trabalho de Latham (1957) que e´ apontado por Fagan, Julian e
Mohsen (2002) como o primeiro modelo anal´ıtico da coluna. O objetivo
era investigar a ejec¸a˜o de pilotos e o modelo era composto de uma
simples configurac¸a˜o massa-mola. Em seguida, com Toth (1966), houve
um aumento da complexidade de sistemas massa mola e a inclusa˜o
de amortecedores para representar os discos intervertebrais que, com
Orne e Liu (1970), passaram a possuir resisteˆncia ao cisalhamento e a`
flexa˜o (FAGAN; JULIAN; MOHSEN, 2002). O modelo foi aprimorado por
Prasad e King (1974) atrave´s da inclusa˜o das interac¸o˜es das facetas
articulares com o uso de elementos de mola (FAGAN; JULIAN; MOHSEN,
2002). Progressos tambe´m foram alcanc¸ados por Dietrich, Kedzior e
Zagrajek (1991) que apresentam um modelo 3D simples onde o anel
fibroso possui propriedades ela´sticas anisotro´picas e o nu´cleo pulposo e´
modelado como um material incompress´ıvel (FAGAN; JULIAN; MOHSEN,
2002).
2.3.1 Modelo de Yllera et al. (2012) e atualizac¸o˜es
Em trabalhos mais recentes, tem-se exemplos de modelos que
descrevem o comportamento mais pro´ximo da realidade da coluna lom-
bar (YLLERA et al., 2012; AYTURKA; PUTTLITZ, 2011; KIAPOUR et al.,
2012; SCHMIDT et al., 2012; PARK; KIM; KIM, 2013; ZANDER; ROHL-
MANN; BERGMANN, 2009; MORAMARCO et al., 2010). Em particular
dispo˜e-se para este trabalho o modelo da coluna lombossacral de Yllera
et al. (2012) que foi desenvolvido com o uso do programa de elementos
finitos Abaqus (http://www.3ds.com/products-services/simulia). Ele
inclui as cinco ve´rtebras lombares, sacro, discos intervertebrais e oito
grupos de ligamentos principais. Tal modelo, representado pela Figura
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16, e´ capaz de simular o comportamento complexo e altamente na˜o-
linear da coluna lombossacral sem patologia. O modelo foi validado
tomando por base experimentos in vitro e e´ descrito nesta sec¸a˜o as-
sim como algumas mudanc¸as realizadas no presente trabalho visando
aperfeic¸oa´-lo.
Figura 16 – Perspectiva do modelo da coluna lombossacral o qual e´
sime´trico em relac¸a˜o ao plano me´dio-sagital.
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2.3.1.1 Ve´rtebras e Discos Intervertebrais
A geometria das 5 ve´rtebras (L1-L5) juntamente com o sacro,
adquirida da empresa Zygote (https://www.zygote.com/), foi obtida,
modificada e organizada no espac¸o tridimensional do Abaqus conside-
rando va´rios estudos antropome´tricos (BOULAY et al., 2006; EIJKEL-
KAMP et al., 2007; NISSAN; ISSACHAR, 1986; BEEN et al., 2010; PANJABI
et al., 1992; ZHOU et al., 2000). Suas dimenso˜es principais encontram-
se dentro de desvio padra˜o das dimenso˜es da coluna humana e podem
ser verificadas no apeˆndice A.1. O perfil superior e inferior (platoˆs) de
cada ve´rtebra serviram de base para a criac¸a˜o da geometria dos discos
intervertebrais. A Figura 17 e a Figura 18 mostram a geometria de um
disco intervertebral e de uma das ve´rtebras, respectivamente.
Figura 17 – Vista frontal da geometria do disco intervertebral do seg-
mento L4-L5. O lado direito mostra as fibras do anel fibroso em dis-
posic¸a˜o helicoidal.
O anel fibroso foi desenhado como um arranjo compo´sito formado
por uma matriz reforc¸ada com fibras dispostas em bandas conceˆntricas
laminares e disposic¸a˜o helicoidal. Sua orientac¸a˜o varia ao redor do cen-
tro conforme demonstrado na Figura 10. As fibras localizadas na parte
dorsal do disco intervertebral apresentam uma direc¸a˜o mais vertical
(55◦) que as pertencentes a parte ventral (24◦) (SCHMIDT et al., 2006
apud YLLERA et al., 2012, p. 3). O nu´cleo por sua vez apresenta uma
secc¸a˜o transversal de 44% da a´rea total do disco intervertebral e seu
centro esta´ localizado a aproximadamente 3,5 mm na direc¸a˜o posterior
do centro do disco intervertebral (YLLERA et al., 2012).
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O corpo vertebral, formado em sua grande maioria de osso trabe-
cular (esponjoso), e´ representado por elementos tetrae´dricos e definido
como um material ela´stico ortotro´pico de acordo com dados da lite-
ratura (SCHMIDT et al., 2006; LU; HUTTON; GHARPURAY, 1996; SHIH-
HAO et al., 2009). Tais propriedades sa˜o Exx=140 MPa, Eyy=200 MPa,
Ezz=140 MPa, Gxy= 48,3 MPa, Gyz= 48,3 MPa, Gxz= 48,3 MPa, Yxy=
0,315, Yyz= 0,315 e Yxz= 0,450 (YLLERA; VALIENTE, 2011). A Figura
18 mostra a geometria e a malha de uma das ve´rtebras. Nota-se que
a malha e´ refinada nas facetas articulares visto o fato que as forc¸as
transmitidas pelas mesmas foram utilizadas como paraˆmetro de estudo
(YLLERA; VALIENTE, 2011).
Figura 18 – Ve´rtebra L4: A) Geometria onde a parte rosada representa
o platoˆ da ve´rtebra o qual possui uma maior espessura de osso cor-
tical em sua parte externa do que seu centro, B) Malha formada por
elementos tetrae´dricos.
Para a criac¸a˜o da malha e aplicac¸a˜o das propriedades das ve´rtebras,
Yllera et al. (2012, p. 4) seguem os dados da literatura (HOLZAP-
FEL; STADLER, 2006; LU; HUTTON; GHARPURAY, 1996; SHARMA; LAN-
GRANA; RODRIGUEZ, 1995; GRANT; OXLAND; DVORAK, 2001; ROBERTS
et al., 1997; ROHLMANN et al., 2006) e esclarecem que
A distinc¸a˜o entre o osso trabecular e cortical
foi feita atrave´s da aplicac¸a˜o de uma malha de
elementos de tipo casca (shell) cobrindo a su-
perf´ıcie da ve´rtebra aos quais e´ atribu´ıda espes-
sura e propriedades do osso cortical (aproxima-
damente 0,35 mm e E=12000 MPa). Os platoˆs
sa˜o definidos como osso cortical com uma es-
pessura de 1 mm na regia˜o pro´xima a` fronteira
e 0,5 mm no centro. Os elementos posteriores
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das ve´rtebras foram modelados como materiais
isotro´picos com rigidez intermedia´ria (E=3500
MPa) pois nesta regia˜o a percentagem em vo-
lume ocupado pelo osso cortical e´ maior.
Os discos intervertebrais sa˜o representados por elementos tridi-
mensionais hexae´dricos. A Figura 17 mostra a malha do anel fibroso. O
modelo computacional utiliza o modelo hiperela´stico isotro´pico de tipo
Mooney-Rivlin (C10=0,1484, C01=0,0371 e D1= 0,5577) para a matriz
do anel fibroso enquanto que as fibras sa˜o modeladas como elementos
de barras com rigidez na˜o-linear e magnitude variando em func¸a˜o da
posic¸a˜o radial e circunferencial no anel. As propriedades das fibras
foram extra´ıdas da literatura (HOLZAPFEL; STADLER, 2006; EBARA et
al., 1996; SHIRAZI-ADL; AHMED; SHRIVASTAVA, 1986; EBERLEIN; HOL-
ZAPFE; SCHULZE-BAUER, 2001) e implementadas como se fossem mo-
las com rigidez varia´vel em func¸a˜o da deformac¸a˜o axial. O nu´cleo
pulposo, por sua vez, foi modelado como um material incompress´ıvel
hiperela´stico isotro´pico de Mooney-Rivlin com coeficientes C10=0,12,
C01=0,09 e D1= 0,0012 seguindo dados de Schmidt et al. (2006).
Para o presente trabalho, o modelo de Yllera et al. (2012) sofreu
modificac¸o˜es na formulac¸a˜o dos elementos para o anel e nu´cleo dos
discos intervertebrais. Estes passaram a ser h´ıbridos de modo a melhor
tratar a condic¸a˜o de incompressibilidade e a malha das ve´rtebras L4 e
L5 foram refeitas. A Tabela 4 mostra os tipos de elementos, nu´mero
de no´s e nu´mero de elementos para cada regia˜o e sub-regia˜o da coluna
vertebral. O modelo utiliza func¸o˜es de interpolac¸a˜o lineares para todas
as suas estruturas.
Visando representar a unia˜o entre as superf´ıcies inferior e supe-
rior dos discos intervertebrais com os respectivos platoˆs das ve´rtebras
e do sacro, o modelo faz uso de restric¸o˜es do tipo fixac¸a˜o de superf´ıcies
(tie constraint). Isso serve para impedir o movimento relativo entre
elas, e forc¸ar a continuidade, visto o fato que as malhas da ve´rtebra e
do disco intervertebral sa˜o diferentes tanto em densidade quanto tipo
de elemento.
No modelo de Yllera e Valiente (2011), o me´todo de discretizac¸a˜o
utilizado para fixac¸a˜o de superf´ıcies e´ do tipo no´-superf´ıcie. Para o
presente trabalho, este foi modificado para superf´ıcie-superf´ıcie pois,
segundo o Manual do Abaqus (2013), esta formulac¸a˜o evita o ru´ıdo
das tenso˜es nas interfaces vinculadas. Seguindo as recomendac¸o˜es do
mesmo documento, o platoˆ da ve´rtebra e´ definido como a superf´ıcie de
controle (mestre) enquanto que o disco intervertebral adota o rol de
superf´ıcie controlada (escrava) pois a primeira apresenta uma malha
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Tabela 4 – Tipo de elemento, no de no´s e no de elementos para cada
regia˜o da coluna vertebral. S3 = elemento de casca triangular de 3
no´s (camada de osso cortical), C3D4 = tetrae´dro linear de 4 no´s (corpo
vertebral e elementos posteriores), C3D8RH = hexaedro linear de 8 no´s
com reduc¸a˜o de integrac¸a˜o e h´ıbrido (nu´cleo e anel fibroso), CONN3D2
= conector tri-dimensional de 2 no´s e com resisteˆncia unidimensional
(fibras do anel).
Ve´rtebra Tipo de Elemento No de No´s No de Elementos
L1 S3 1152 1880
C3D4 6494 27362
L2 S3 1205 1919
C3D4 8304 35716
L3 S3 1269 2073
C3D4 9065 39186
L4 S3 1745 2971
C3D4 11151 50332
L5 S3 1708 2999
C3D4 11627 52182
Sacro S3 3831 7523
C3D4 7404 29512
Discos Tipo de Elemento No de No´s No de Elementos
L1-L2 CONN3D2 6336 5632
C3D8RH 12537 10784
L2-L3 CONN3D2 5472 4864
C3D8RH 12735 11008
L3-L4 CONN3D2 4608 4096
C3D8RH 10341 8928
L4-L5 CONN3D2 5328 4736
C3D8RH 12992 11228
L5-S1 CONN3D2 3744 3328
C3D8RH 5859 4992
Total 123043 323251
mais grosseira que a segunda. Ainda, a distaˆncia absoluta especificada
a partir da superf´ıcie mestre dentro da qual todos os no´s da superf´ıcie
escrava sa˜o vinculados e´ de 2 mm. Este valor garante que todos os no´s
da superf´ıcie superior ou inferior do disco intervertebral sejam vincula-
dos ao platoˆ da ve´rtebra.
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2.3.1.2 Facetas Articulares
Nas superf´ıcies das facetas articulares, o modelo faz uso de in-
terac¸o˜es de contato do tipo penalizac¸a˜o na˜o-linear visando representar
as forc¸as de restric¸o˜es aos movimentos que atuam nas camadas de carti-
lagem destas estruturas. Esta forc¸a e´ determinada por uma curva na˜o-
linear que associa pressa˜o de contato e penetrac¸a˜o das faces (SHARMA;
LANGRANA; RODRIGUEZ, 1995), ilustrada na Figura 19. Na curva, a
resisteˆncia inicial corresponde a um mo´dulo ela´stico de 11 MPa, e no
ponto em que os ossos entram em contato, a resisteˆncia e´ modificada
para 12000 MPa, igual a`quela do osso cortical (YLLERA et al., 2012).
A camada de cartilagem na superf´ıcie de cada processo articular
foi admitida ter uma espessura de 0,2 mm (SCHMIDT et al., 2012) e po-
dem transmitir somente forc¸as compressivas. Deste modo, as interac¸o˜es
de contato so´ ocorrem quando as superf´ıcies faceta´rias se encontram a
uma distaˆncia menor de 0,4 mm. Adicionalmente, o modelo na˜o consi-
dera nenhuma resisteˆncia na direc¸a˜o tangencial para estas estruturas.
Isso e´ coerente com a biomecaˆnica da coluna pois, segundo Cramer e
Darby (2014), o coeficiente de atrito entre as superf´ıcies das facetas
articulares e´ bastante baixo.
2.3.1.3 Ligamentos
Os oito ligamentos descritos na sec¸a˜o 2.1.4 foram modelados
como elementos na˜o-lineares e unidimensionais que unem determinados
pontos (no´s) das ve´rtebras adjacentes. A Tabela 5 mostra a quantidade
e o local da inserc¸a˜o dos mesmos na coluna. A localizac¸a˜o dos ligamen-
tos para o segmento L4-L5 tambe´m pode ser observada na Figura 20.
As propriedades dos ligamentos (curvas carga versus deformac¸a˜o
axial) foram obtidas de diversos estudos (CHAZAL et al., 1985; NOLTE;
PANJABI; OXLAND, 1990; PANJABI et al., 1992; SHIRAZI-ADL; AHMED;
SHRIVASTAVA, 1986; PINGEL, 1991; SCHMIDT et al., 2007) e selecionadas
de modo que fornec¸am resultados de simulac¸a˜o o mais pro´ximo daque-
les medidos experimentalmente por Heuer et al. (2007). A Figura 21
mostra as curvas forc¸a-deslocamento relativo dos sete ligamentos lom-
bares apo´s a calibrac¸a˜o do segmento L4-L5, processo que sera´ descrito
na sec¸a˜o 2.3.1.4.
59
Figura 19 – Curva tensa˜o-deformac¸a˜o para as cartilagens das facetas
articulares. Fonte: Sharma, Langrana e Rodriguez (1995).
Figura 20 – Locais de inserc¸a˜o dos ligamentos (linhas vermelhas) no
segmento L4-L5: A) Vista frontal B) Perspectiva da regia˜o posterior
(no caso dos ligamentos FL e CL somente as suas componentes da
parte esquerda sa˜o ilustradas). A Tabela 5 mostra o significado das
abreviaturas.
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Tabela 5 – Quantidade e local de inserc¸a˜o dos ligamentos no modelo.
Ligamento Quantidade e local de inserc¸a˜o
Ligamento longitu-
dinal anterior (ALL)
Treˆs elementos que conectam a parte ante-




Da mesma forma que o ligamento longi-
tudinal anterior pore´m, os elementos se




Um elemento para conectar cada par das
extremidades das apo´fises transversais.
Ligamento capsular
(CL)
Quatro elementos que conectam as su-
perf´ıcies das facetas articulares de forma
perpendicular as superf´ıcies articulares e
paralelas ao plano horizontal.
Ligamento flavo ou li-
gamento amarelo (FL
ou YL)
Seis elementos, treˆs elementos de cada
lado, que conectam a laˆmina da ve´rtebra
com a sua adjacente.
Ligamento interespi-
nhal (ISL)
Treˆs elementos que conectam as apo´fises
espinhosas com as adjacentes.
Ligamento supra-
espinhal (SSL)
Um elemento que aponta das apo´fises espi-
nhosas com a adjacente.
Ligamento Iliolombar
(ILL)
Quadro elementos, dois representando as
bandas anteriores e dois representando as
bandas posteriores, que partem da ponta
das apo´fises transversais da ve´rtebra L5 ate´
a parte superior da pe´lvis.
Fonte: Informac¸o˜es adaptadas de Yllera et al. (2012).
2.3.1.4 Calibrac¸a˜o e caracter´ısticas do modelo
As estruturas que mais afetam a cine´tica da coluna vertebral
(discos intervertebrais, ligamentos e facetas articulares) passaram por
um processo de calibrac¸a˜o onde suas propriedades sa˜o modificadas
dentro de um intervalo fisiolo´gico ate´ obter resultados suficientemente
pro´ximos daqueles provenientes dos experimentos in vitro. Tal processo
se justifica pois, a literatura fornece um grande intervalo de valores para
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Figura 21 – Curvas forc¸a-deslocamento relativo dos sete ligamentos
lombares apo´s calibrac¸a˜o do segmento L4-L5.
estas propriedades, que dependem de uma se´rie de varia´veis como idade
e me´todo de medic¸a˜o. Esta estrate´gia ja´ foi utilizada por Schmidt et
al. (2006, 2007) e gera um modelo com significativa exatida˜o.
Outra caracter´ıstica importante do modelo de Yllera et al. (2012)
e´ que este fornece bons resultados na˜o somente para toda a coluna lom-
bossacral mas tambe´m quando componentes dela sa˜o removidos como
por exemplo a remoc¸a˜o parcial de sistemas ligamentares. Isso e´ impor-
tante para as simulac¸o˜es nas quais uma estrutura da coluna e´ removida
visando simular a coluna lesionada (caso de uma cirurgia, por exemplo).
Foi poss´ıvel criar um modelo com esta caracter´ıstica tomando por
base os estudos de Heuer et al. (2007) que quantificaram a contribuic¸a˜o
de cada elemento na coluna atrave´s da medic¸a˜o dos movimentos de
oito espe´cimes de segmentos L4-L5 sob flexa˜o, extensa˜o, flexa˜o lateral
e rotac¸a˜o axial. No experimento, a ve´rtebra L5 fica com sua extre-
midade inferior fixa enquanto que a extremidade superior da ve´rtebra
L4 recebe momento puro sem restric¸a˜o de 1 ate´ 10 Nm. Os testes ini-
ciam com o segmento L4-L5 intacto sem o ligamento intertransverso e,
apo´s levantar a curva rotac¸a˜o-momento, um componente e´ removido.
Isso se repete ate´ sobrar as ve´rtebras L4-L5 e o anel fibroso. A or-
dem de remoc¸a˜o das estruturas e´ ligamento supra-espinhal, ligamento
interespinoso, ligamento flavo, ligamentos capsulares, arcos vertebrais
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(juntas das facetas articulares), ligamento longitudinal posterior, liga-
mento longitudinal anterior e nu´cleo pulposo. Os resultados tambe´m
trazem evideˆncias se o ligamento possui ou na˜o pre´-tensa˜o e em que
momento do movimento da coluna vertebral este comec¸a a oferecer
restric¸o˜es.
Neste cena´rio, Yllera et al. (2012) montam o segmento L4-L5
tomando o processo inverso. Em outras palavras, eles comec¸am pelas
ve´rtebras L4-L5 juntamente com o anel fibroso, simulam este segmento
sob as mesmas condic¸o˜es de contorno de Heuer et al. (2007), compa-
ram os resultados e modificam as propriedades dentro de um intervalo
fisiolo´gico. Esse processo e´ realizado a cada componente que e´ adicio-
nado no modelo e as propriedades sa˜o ajustadas manualmente ate´ obter
uma diferenc¸a de resultados menor que 5% em comparac¸a˜o as curvas
obtidas por Heuer et al. (2007) em todas as direc¸o˜es e magnitudes (YL-
LERA et al., 2012). O te´rmino deste processo se da´ com a obtenc¸a˜o do
segmento L4-L5 e suas curvas obtidas sa˜o representadas pela Figura 22.
Ao final da calibrac¸a˜o Yllera et al. (2012) obteram as curvas forc¸a de-
formac¸a˜o longitudinal dos ligamentos da Figura 21 fornecida na sec¸a˜o
2.1.4. Por questo˜es de consisteˆncia, a grande maioria das propriedades
dos ligamentos sa˜o retiradas de apenas um estudo, ou seja, de Nolte,
Panjabi e Oxland (1990).
Figura 22 – Curvas flexa˜o, extensa˜o, flexa˜o lateral e torc¸a˜o obtidas apo´s
calibrac¸a˜o do segmento L4-L5 e inserc¸a˜o do ligamento supra-espinhal
(SSL). Os valores sa˜o comparados com os resultados dos testes in vitro
de Heuer et al. (2007). Fonte: Adaptada de Yllera et al. (2012).
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Uma vez calibrado e definido as propriedades do segmento L4-
L5, Yllera et al. (2012) definem as propriedades dos componentes dos
outros segmentos atrave´s de uma extrapolac¸a˜o. Embora o ligamento
ITL na˜o tenha sido inclu´ıdo nos testes de Heuer et al. (2007) e possua
pequena rigidez, este e´ acrescentado no modelo assim como o ligamento
iliolombar. Em seguida, Yllera et al. (2012) replicam virtualmente
testes in vitro (YAMAMOTO et al., 1989; PANJABI et al., 1994; GUAN et
al., 2006; ROHLMANN et al., 2001) que envolvem toda coluna lombar ou
a coluna lombossacral, comparam os resultados e uma nova calibrac¸a˜o
e´ feita. Devido ao fato que, conforme relatado o modelo foi ajustado
e e´ um objetivo deste trabalho aperfeic¸oa´-lo, esta tarefa e´ realizada
nas sec¸o˜es posteriores onde os resultados de Yllera et al. (2012) sa˜o
apresentados e comparados com os resultados do novo modelo.
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3 RESULTADOS E ANA´LISE
Foi utilizado o programa de elementos finitos Abaqus para si-
mular o modelo da coluna lombossacral. Primeiramente, este modelo
e´ testado e submetido a um processo de calibrac¸a˜o, visando reproduzir
os resultados de testes in vitro descritos na sec¸a˜o 2.2. Em seguida,
as cargas musculares sa˜o implementadas para a coluna lombossacral:
(a) intacta, (b) com implante preservando a lordose e (c) com implante
hipolordo´tico. Os resultados para estes treˆs casos sa˜o analisados e com-
parados visando identificar o efeito do alinhamento sagital.
3.1 APRIMORAMENTO E VALIDAC¸A˜O DO MODELO
Esta sec¸a˜o compreende duas etapas. Inicialmente, o modelo des-
crito na sec¸a˜o 2.3.1, denominado modelo atualizado 1, e´ testado e os
resultados nume´ricos sa˜o comparados com os provenientes dos testes in
vitro. Apo´s, as propriedades dos ligamentos e das facetas articulares
sa˜o modificadas visando aproximar os dados nume´ricos com o dados
experimentais. Ao final deste processo de calibrac¸a˜o o modelo e´ deno-
minado modelo atualizado 2.
3.1.1 Verificac¸a˜o - Testes com o Modelo Atualizado 1
Como descrito na sec¸a˜o 2.3.1, o modelo foi atualizado atrave´s
da modificac¸a˜o das restric¸o˜es de interfase entre o disco intervertebral
e a ve´rtebra ale´m da escolha de formulac¸a˜o dos elementos finitos uti-
lizados. Adicionalmente, os platoˆs do segmento L4-L5 que formavam
uma continuac¸a˜o da malha do disco, passaram a fazer parte das suas
ve´rtebras adjacentes, caracter´ıstica igual a` dos segmentos restantes. As
propriedades do segmento L4-L5 logo apo´s a sua calibrac¸a˜o feita por
Yllera et al. (2012) tendo por base os testes de Heuer et al. (2007)
sa˜o mantidas, com excec¸a˜o do ligamento ITL e das facetas articulares.
Estas u´ltimas estruturas juntamente com os segmentos restantes per-
manecem com as propriedades obtidas ao final da calibrac¸a˜o de toda a
coluna sacro-lombar. Este modelo e´ chamado de modelo atualizado 1.
Embora estas modificac¸o˜es foram realizadas no modelo, e´ im-
portante ressaltar que as calibrac¸o˜es feitas por Yllera et al. (2012) para
o segmento L4-L5 tomando por base os testes de Heuer et al. (2007)
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continuam va´lidos, pois elas na˜o afetam de forma significativa os re-
sultados dos testes que englobam somente este segmento. O objetivo
destas atividades e´ apenas preparar o modelo para dar in´ıcio a uma
nova calibrac¸a˜o.
Os testes com o modelo sa˜o realizados seguindo os testes in vitro
fornecidos na literatura. Pelo motivo de Guan et al. (2007) ter caracte-
rizado precisamente a cine´tica de toda a coluna lombossacral, o modelo
e´ testado, calibrado e validado segundo seus testes e resultados. Vi-
sando replica´-los virtualmente, a superf´ıcie inferior do sacro e´ mantida
fixa e momento puro sem restric¸a˜o e´ aplicado a um ponto acoplado
ao platoˆ superior da ve´rtebra L1 confome mostra a Figura 23. Desta
forma, a superf´ıcie citada segue o movimento de um u´nico ponto de
refereˆncia, o RP-13 na Figura, como se estas regio˜es fossem unidas por
uma se´rie de barras de rigidez infinita. Destaca-se que diferentemente
de Guan et al. (2007) o presente modelo na˜o contempla a ve´rtebra T12
e o disco T12-L1 mas admite-se que, por se tratar de momento puro,
nos seus testes experimentais esta carga e´ transmitida da T12 para a
L1 como se fosse aplicado diretamente nesta ve´rtebra.
Figura 23 – Condic¸o˜es de contorno impostas no modelo visando simular
os testes de Guan et al. (2007). (A) acoplamento no topo da ve´rtebra
L1 e (B) sacro engastado (cor alaranjada).
Os resultados obtidos para as diferentes direc¸o˜es de cargas sa˜o re-
presentados nas Figuras 24, 25, 26, 27, 28 e 29. O modelo na˜o apresenta
valores significativamente diferentes daqueles encontrados por Yllera e
Valiente (2011) para o caso de rotac¸a˜o axial como podem ser verificados
no Apeˆndice A.2. Panjabi et al. (1994) utilizaram uma pre´-carga jun-
tamente ao momento puro na ve´rtebra L1 e as correspondentes curvas
sa˜o inseridas nos gra´ficos visando fornecer uma noc¸a˜o qualitativa do
comportamento do modelo para momentos maiores de 4 Nm.
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Fazendo uma comparac¸a˜o entre os resultados obtidos com os
resultados de Yllera e Valiente (2011) nota-se que as curvas tanto para
a flexa˜o-extensa˜o e flexa˜o lateral apresentam valores mais pro´ximas
aos resultados experimentais, principalmente para os segmentos mais
inferiores. Uma excec¸a˜o ocorre com o segmento L4-L5 sob extensa˜o pois
sua curva se encontra mais longe da curva de Guan et al. (2007). Esse
comportamento era esperado pois este segmento foi calibrado levando
em considerac¸a˜o os resultados de Heuer et al. (2007), o qual apresenta
resultados diferentes.
O foco desta sec¸a˜o e´ obter um modelo preciso para a extensa˜o
e flexa˜o sem eˆnfase nas outras direc¸o˜es pois deseja-se simular as forc¸as
musculares somente no plano sagital. Como as curvas obtidas nume-
ricamente com o modelo atualizado 1 na˜o se ajustam otimamente a`s
curvas experimentais, principalmente para os segmentos L4-L5 e L5-S1
sob flexa˜o, uma calibrac¸a˜o e´ realizada, a qual e´ descrita na pro´xima
sec¸a˜o.
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Figura 24 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para flexa˜o-
extensa˜o dos segmentos vertebrais mais cefa´licos.
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Figura 25 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para flexa˜o-
extensa˜o dos segmentos vertebrais intermedia´rios.
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Figura 26 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para flexa˜o-
extensa˜o dos segmentos vertebrais mais caudais.
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Figura 27 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para flexa˜o
lateral dos segmentos vertebrais mais cefa´licos.
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Figura 28 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para flexa˜o
lateral dos segmentos vertebrais intermedia´rios.
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Figura 29 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para flexa˜o
lateral dos segmentos vertebrais mais caudal e da coluna lombar.
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3.1.2 Calibrac¸a˜o - Obtenc¸a˜o do Modelo Atualizado 2
O processo de calibrac¸a˜o das propriedades dos ligamentos e´ feito
manualmente atrave´s dos seguintes crite´rios:
• As curvas forc¸a-deslocamento de cada ligamento dos segmentos
L1-L2, L2-L3, L3-L4, L4-L5 e L5-S1 sa˜o ajustadas utilizando a
curva forc¸a-deslocamento do correspondente ligamento do seg-
mento L4-L5 (calibrado com os testes de Heuer et al. (2007)) mul-
tiplicada por um coeficiente de calibrac¸a˜o. Uma segunda forma
de tratamento e´ a translac¸a˜o da curva forc¸a-deslocamento dos li-
gamentos sobre o eixo dos deslocamentos. Assim, o ligamento
comec¸a a oferecer resisteˆncia antes ou depois de um determinado
instante de rotac¸a˜o.
• As propriedades dos ligamentos devem estar dentro do intervalo
fisiolo´gico e de prefereˆncia pro´ximo a` me´dia pois deseja-se um
modelo que represente uma coluna padra˜o.
• Visando manter a consisteˆncia, as propriedades dos ligamentos
do segmento L4-L5 sa˜o mantidas fixas ou uma leve modificac¸a˜o
e´ realizada de modo que na˜o afete significativamente a sua cali-
brac¸a˜o.
• As rigidezes dos ligamentos que possuem a mesma func¸a˜o sa˜o
aumentadas ou diminu´ıdas em uma proporc¸a˜o pro´xima ou igual
evitando assim a sobrecarga de um ligamento em detrimento de
outro. Por exemplo, se o objetivo e´ aumentar o movimento inter-
segmental, a rigidez do ligamento SSL no segmento L3-L4 pode
ser reduzida desde que isso ocorra na mesma ou em uma pro-
porc¸a˜o pro´xima para os ligamentos FL e PLL pois todos teˆm a
mesma func¸a˜o que e´ oferecer resisteˆncia na flexa˜o. Portanto, os
coeficientes mutiplicadores devem ser iguais ou pro´ximos neste
caso.
Este processo requer va´rias iterac¸o˜es e a dificuldade reside em
obter uma configurac¸a˜o de propriedades consistente com as fornecidas
pela literatura e que ao mesmo tempo fornec¸a bons resultados. Os
ligamentos calibrados juntamente com a justificativa sa˜o descritos a
seguir. Adicionalmente, as curvas dos ligamentos obtidas ao final da
calibrac¸a˜o sa˜o representadas pelas Figuras 30, 31, 32 e 33. Nota-se que
as rigidezes dos ligamentos aumentam suavemente do segmento L5-S1
em direc¸a˜o ao segmento mais cefa´lico visto o fato que a reduc¸a˜o da
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quantidade de movimento intersegmental com a aplicac¸a˜o de momento
puro no plano sagital ocorre no mesmo sentido. Por uma questa˜o de
organizac¸a˜o e para tornar a tarefa mais amena ao leitor, somente as
curvas rotac¸a˜o-momento do final de todo o processo de calibrac¸a˜o que
inclui ajustes das facetas articulares sa˜o apresentadas, as quais esta˜o
no final desta sec¸a˜o.
1. Ligamento SSL: O segmento L5-S1 ficou isento deste ligamento
visto o fato que estudos anatoˆmicos (HEYLINGS; BIOLOGY; VIC-
TORIA, 1978) mostraram que este ligamento na˜o se extende para
baixo da ve´rtebra L5 (BOGDUK, 2005). Adicionalmente, as suas
curvas forc¸a-deslocamento dos demais segmentos foram transla-
das 1 mm para a direita por treˆs motivos principais:
• Pela ana´lise dos resultados de Heuer et al. (2007), conclui-se
que o SSL na˜o oferece resisteˆncia significativa ate´ a aplicac¸a˜o
de momento de 1 Nm pois o corte deste ligamento resultou
em um aumento de somente 0,04◦ para o valor de carga
mencionado.
• E´ o ligamento que, ale´m de possuir o maior brac¸o de ala-
vanca, mais oferece forc¸a de trac¸a˜o durante o modo de flexa˜o.
De fato, pela ana´lise do segmento L4-L5 sob 10 Nm em flexa˜o
pode-se dizer que enquanto o ligamentos CL e o ligamento
ISL oferecem forc¸as resistivas de respectivamente 54 N e 16
N, o SSL oferece 72 N.
• Analisando o gra´fico da Figura 22 para o caso de flexa˜o nota-
se que para momentos superiores a 3 Nm a curva obtida
na simulac¸a˜o feita por Yllera et al. (2012) fica abaixo da
curva de Heuer et al. (2007). Portanto, um relaxamento
das forc¸as deste ligamento e´ bem vinda, principalmente no
in´ıcio da rotac¸a˜o das ve´rtebras. Por outro lado, leva-se em
considerac¸a˜o as restric¸o˜es no sentido que o SSL deve ofere-
cer mais resisteˆncia a` flexa˜o que o ISL e portanto, evita-se
realizar mudanc¸as demasiadas nas curvas deste ligamento.
2. Ligamento PLL dos segmentos L1-L2, L2-L3, L3-L4 e L5-S1:
Adic¸a˜o da coordenada (0,-1) nas tabelas do Abaqus para que este
ligamento na˜o oferec¸a nenhuma resisteˆncia a` compressa˜o, carac-
ter´ıstica do segmento L4-L5. Isso se justifica pelo fato que, nos
testes de Heuer et al. (2007), nenhuma mudanc¸a foi observada
em extensa˜o com o corte deste ligamento. Isto significa que este
ligamento na˜o oferece forc¸a quando seu comprimento e´ reduzido.
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Figura 30 – Curvas forc¸a-deslocamento relativo do ligamento longitu-
dinal anterior e ligamento longitudinal posterior apo´s calibrac¸a˜o. Os
segmento L1-L2, L2-L3 e L3-L4 possuem os mesmos valores.
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Figura 31 – Curvas forc¸a-deslocamento relativo do ligamento flavo e
ligamento supra-espinhal apo´s calibrac¸a˜o.
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Figura 32 – Curvas forc¸a-deslocamento relativo do ligamento capsular
e ligamento interespinhoso apo´s calibrac¸a˜o. As curvas do ligamento
capsular nos segmentos L1-L2 e L4-L5 e as propriedades do ligamento
interespinhoso nos segmento L1-L2, L2-L3 e L3-L4 sa˜o iguais.
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Figura 33 – Curvas forc¸a-deslocamento relativo do ligamento intertrans-
versal. As curvas do ligamento intertransversal nos segmentos L1-L2,
L2-L3 e L3-L4 e as propriedades do ligamento intertransversal nos seg-
mento L4-L5 e L5-S1 sa˜o iguais.
3. Ligamento CL do segmento L4-L5: Relaxamento das forc¸as com a
translac¸a˜o da curva forc¸a-deformac¸a˜o de 0,25 mm para a direita.
Deste modo, para um mesmo momento este ligamento oferece me-
nor resisteˆncia e, pelo fato de estar localizado na parte posterior
ao corpo vertebral, as curvas de flexa˜o para o segmento L4-L5
melhoram levemente.
4. Ligamento ISL do segmento L5-S1: Deslocamento de 0,7 mm da
curva forc¸a-deformac¸a˜o para a direita pela mesma justificativa da
calibrac¸a˜o do ligamento CL.
5. Ligamento PLL e FL do segmento L5-S1: As coordenadas das
forc¸as da curva forc¸a-deformac¸a˜o ficaram com um terc¸o da forc¸a
do L4-L5 mantendo o mesmo deslocamento afim de deixa´-la mais
pro´xima a` me´dia do intervalo fisiolo´gico.
6. Ligamentos PLL, FL e SSL do segmento L2-L3: As coordenadas
das forc¸as foram multiplicadas por 1,75 em relac¸a˜o aos dados do
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segmento L4-L5 visando aumentar a rigidez e diminuir o movi-
mento deste segmento na flexa˜o.
Apo´s realizar ajustes nos ligamentos, as facetas articulares foram
calibradas atrave´s da translac¸a˜o da curva tensa˜o-deformac¸a˜o (Figura
19). O ajuste foi feito de tal modo que os valores das forc¸as de contato
aproximam aos resultados de Niosi et al. (2008), ou seja, 13,5 N em
extensa˜o e quase nulos em flexa˜o quando a coluna esta´ sob a aplicac¸a˜o
de um momento igual a 7,5 Nm. Devido ao fato que eles caracterizaram
as forc¸as somente das facetas do segmento L3-L4 e a literatura carece de
dados para os demais segmentos, preferiu-se ajustar as forc¸as faceta´rias
dos demais segmentos com valores pro´ximos.
As Figuras 34 e 35 mostram os resultados nume´ricos obtidos para
o caso de extensa˜o e flexa˜o lateral para a direita, respectivamente. As
forc¸as faceta´rias sa˜o nulas na flexa˜o pois, diferentemente da extensa˜o,
as suas superf´ıcies se afastam com o aumento do momento. De forma
similar acontece no caso de flexa˜o lateral a` direita, onde as facetas da
esquerda se afastam resultando em forc¸as nulas enquanto que as facetas
do lado oposto se aproximam. Todas as curvas dos gra´ficos representam
a aplicac¸a˜o de momento puro no topo da ve´rtebra L1 e manutenc¸a˜o do
sacro fixo com excec¸a˜o daquelas que apresentam legendas com o nome
Niosi et al. (2008). Nestes casos o platoˆ inferior da L5 esta´ fixo e
momento puro e´ aplicado no topo da L2 sem a presenc¸a dos ligamentos
capsulares do segmento L3-L4 visando representar fielmente os testes
de Niosi et al. (2008).
Existe uma diferenc¸a das forc¸as articulares para o mesmo seg-
mento devido a na˜o simetria da malha pore´m os seus valores sa˜o pro´ximos.
Os resultados nume´ricos para a extensa˜o e flexa˜o concordam com os re-
sultados experimentais mencionados e portanto a calibrac¸a˜o foi efetiva.
Para a flexa˜o lateral, enquanto Niosi et al. (2008) obtiveram 16±14 N
na faceta direita e 11±11 N na faceta esquerda, o modelo apresenta um
valor de aproximadamente 11 N, o que representa um bom resultado.
Pode-se concluir que os ligamentos capsulares na˜o interferem significa-
tivamente nas forc¸as faceta´rias devido a proximidade das curvas L3-L4
com e sem estes ligamentos.
As curvas rotac¸a˜o intersegmental versus momento obtidas ao fi-
nal da calibrac¸a˜o das propriedades dos ligamentos e das facetas arti-
culares (modelo atualizado 2) sa˜o mostradas nas figuras 36, 37 e 38.
Nota-se que os resultados nume´ricos se aproximaram dos dados expe-
rimentais gerando resultados muito bons para todos os segmentos. Os
resultados da flexa˜o lateral praticamente na˜o diferem daqueles encon-
trados anteriormente, representados nas Figuras 27, 28 e 29. Desta
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Figura 34 – Me´dia das forc¸as faceta´rias durante a aplicac¸a˜o de momento
puro na extensa˜o apo´s calibrac¸a˜o.
Figura 35 – Forc¸as faceta´rias durante a aplicac¸a˜o de momento puro na
flexa˜o lateral a direita apo´s calibrac¸a˜o.
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forma, apesar da modificac¸a˜o das propriedades dos ligamentos e das
facetas articulares os resultados para essa direc¸a˜o de cargas se manteˆm
dentro do desvio padra˜o e pro´ximos dos dados in vitro. Para a rotac¸a˜o
axial ha´ uma pequena mudanc¸a nos resultados em comparac¸a˜o com o
modelo inicial. Os gra´ficos para esta direc¸a˜o de carga juntamente com
notas esclarecedoras se encontram no Apeˆndice A.2.
O segmento L5-S1 possui grande flexibilidade no plano sagital
durante a aplicac¸a˜o de momento puro e, por se localizar na extremi-
dade inferior, pode influenciar significativamente na cine´tica dos demais
segmentos. Por estas razo˜es e pelo fato de possuir dados experimentais
deste segmento com cargas que se aproximam das condic¸o˜es fisiolo´gicas,
uma nova verificac¸a˜o foi realizada seguindo os testes de Voronov et al.
(2009). Para tal, a carga seguidora foi implementada atrave´s de um
conector que passa pelos centros dos corpos vertebrais e que durante
a simulac¸a˜o, se comprime oferecendo uma forc¸a de 400 N. O momento
foi aplicado da mesma forma que descrito anteriormente. A Figura 39
mostra os resultados obtidos, os quais sa˜o muito bons para flexa˜o e
razoa´veis para a extensa˜o. Uma diferenc¸a de resultados e´ esperado de-
vido a variabilidade das amostras e o fato de que o modelo foi calibrado
com outros testes in vitro. Pore´m, as tendeˆncias das curvas obtidas sa˜o
similares.
Para preparac¸a˜o do modelo para as pro´ximas simulac¸o˜es, o li-
gamento iliolombar foi adicionado no mesmo conforme a Tabela 3 e a
Figura 20. Durante as simulac¸o˜es, todos os graus de liberdade das suas
extremidades junto a pe´lvis sa˜o zerados pois o sacro tambe´m e´ mantido
fixo. As suas propriedades foram obtidas por Yllera e Valiente (2011)
seguindo resultados de testes in vitro de Yamamoto et al. (1989) e se
encontram na Figura 40.
3.1.3 Considerac¸o˜es Finais
O modelo foi calibrado visando aproximar os resultados nume´ricos
com os resultados experimentais. Esse processo compreendeu a mo-
dificac¸a˜o das propriedades dos ligamentos (curvas forc¸a-deslocamento
relativo) ale´m da distaˆncia em que as facetas comec¸am a estabelecer
contato. Os ligamentos foram calibrados seguindo crite´rios rigorosos
que garantem um compromisso com as propriedades provenientes da li-
teratura e de uma forma consistente para evitar prejudicar a calibrac¸a˜o
do segmento L4-L5. Como e´ dif´ıcil obter um modelo que apresente re-
sultados excelentes em todas as direc¸o˜es de carga, deu-se prioridade
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Figura 36 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para flexa˜o-
extensa˜o dos segmentos vertebrais mais cefa´licos apo´s calibrac¸a˜o.
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Figura 37 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para flexa˜o-
extensa˜o dos segmentos vertebrais intermedia´rios apo´s calibrac¸a˜o.
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Figura 38 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para flexa˜o-
extensa˜o dos segmentos vertebrais vertebrais mais caudal e da coluna
lombar apo´s calibrac¸a˜o.
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Figura 39 – Curvas rotac¸a˜o intervertebral versus momento para o seg-
mento L5-S1.
a flexa˜o e extensa˜o seguida da flexa˜o lateral. Os resultados nume´ricos
para estas direc¸o˜es mostraram uma boa conformidade com os resultados
experimentais pois todos os segmentos apresentam uma cine´tica dentro
do desvio padra˜o e pro´ximas da me´dia de valores medidos experimental-
mente. O mesmo pode ser afirmado para as facetas do segmento L3-L4.
Faltou confrontar dados das forc¸as faceta´rias dos outros segmentos pelo
fato da literatura carecer de testes com medic¸o˜es destas forc¸as sob a
aplicac¸a˜o de momento puro. Contudo, as forc¸as faceta´rias esta˜o na
mesma ordem de grandeza do segmento calibrado e portanto, devem
estar pro´ximas a realidade. Deste modo, pode-se concluir que tanto o
me´todo quanto a calibrac¸a˜o foram efetivos e o modelo foi validado.
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Figura 40 – Curvas forc¸a-deslocamento relativo do ligamento iliolombar
apo´s calibrac¸a˜o. Fonte: Adaptada de Yllera e Valiente (2011).
3.2 MODELO DE COLUNA LOMBOSSACRAL SEM PATOLOGIA
Nesta sec¸a˜o as cargas que atuam no corpo humano sa˜o imple-
mentadas no modelo visto o fato que a aplicac¸a˜o de momento puro ou
uma carga vertical fora do eixo instantaˆneo de rotac¸a˜o da coluna como
feita por Akamaru et al. (2003) parece ser insuficiente para simular
as condic¸o˜es reais em que a coluna esta´ submetida. Pore´m, antes da
inserc¸a˜o destas condic¸o˜es de contorno, alguns paraˆmetros de equil´ıbrio
espinhal foram aplicados de modo a representar um equil´ıbrio fisiolo´gico
das curvas espinhais levando em considerac¸a˜o estudos sobre equil´ıbrio
espinope´lvico como o de Schwab et al. (2006), Lafage et al. (2008) e
Vialle et al. (2005).
A Figura 7 mostra os valores definidos para posicionar a coluna
lombossacral na posic¸a˜o neutra. A inclinac¸a˜o sacral (sacral slope) ficou
igual a 37◦ permitindo o centro do corpo da ve´rtebra L1 ficar verti-
calmente alinhado com o centro do platoˆ do sacro. Adicionalmente,
a inclinac¸a˜o pe´lvica foi imposta com um valor de 13◦. Consequente-
mente, a incideˆncia pe´lvica, dada pela soma destes valores, tornou-se
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igual a 50◦. Como o modelo contempla uma lordose lombar de 45,2◦, o
valor da incideˆncia pe´lvica definido e´ consistente a realidade pois este
deve ficar por volta da lordose lombar mais 0 a 10◦. Ainda, tem-se
uma projec¸a˜o pe´lvica de 29,89 mm e o centro de gravidade do corpo
fica alinhada com o centro de rotac¸a˜o do quadril.
Um ponto de refereˆncia localizado no centro de rotac¸a˜o do qua-
dril foi adicionado e acoplado com a superf´ıcie inferior do sacro da
mesma forma que foi realizado com o platoˆ da ve´rtebra L1, conforme
mostra a Figura 41. Isso serve para representar a pelve, uma estrutura
r´ıgida que esta´ solidaria ao sacro. A montagem de um ponto f´ısico no
modelo nume´rico ancorado no centro de rotac¸a˜o da pelve facilita a ob-
tenc¸a˜o dos momentos realizados pelos mu´sculos da pelve para manter
a coluna naquela angulac¸a˜o de base.
Na parte superior, acoplada ao platoˆ superior da ve´rtebra L1
se faz uso de barras visando a aplicac¸a˜o das cargas musculares e gra-
vitacional. Elas sa˜o modeladas com elementos r´ıgidos utilizados para
transmitir as forc¸as que sa˜o aplicadas de forma similar as de Wilke et
al. (2003) e Rohlmann et al. (2006). A Figura 41 mostra a posic¸a˜o da
coluna lombar e a direc¸a˜o das cargas para a posic¸a˜o neutra.
As configurac¸o˜es de carga utilizadas por Rohlmann et al. (2006)
que trouxeram uma boa conformidade entre os resultados nume´ricos
e os resultados in vivo envolviam uma carga seguidora de 200 N e
portanto, esta e´ inclu´ıda no modelo atrave´s de um conector que passa no
meio do corpo vertebral de cada ve´rtebra e visa representar os mu´sculos
locais. Outro dado utilizado tanto por Rohlmann et al. (2006) quanto
por Zander et al. (2006) e´ uma carga de 260 N representando o peso
gravitacional que e´ contemplado no modelo por uma carga situada no
centro de gravidade conforme mostra a Figura 41. Destaca-se que o
modelo na˜o contempla nenhuma forc¸a que represente a pressa˜o intra-
abdominal e que foi implementada no modelo de Rohlmann et al. (2006)
pois, segundo eles, esta carga na˜o influencia os paraˆmetros medidos in
vivo e portanto, pode ser omitida.
O movimento do tronco humano no plano sagital e´ dado pela
soma do movimento da coluna juntamente com a pelve, a qual rotaciona
sobre a articulac¸a˜o do quadril e consequentemente, modifica a posic¸a˜o
do sacro. Baseado em seus resultados, Rohlmann et al. (2006) relatam
que para a flexa˜o, uma boa concordaˆncia foi alcanc¸ada somente para
as proporc¸o˜es de rotac¸a˜o de 2/3 para o quadril e 1/3 para a coluna
lombar. Eles tambe´m usaram a proporc¸a˜o de 1/3 para o quadril e 2/3
para o caso de 15◦ de extensa˜o. Angulac¸o˜es maiores foram testadas
por Zander et al. (2006) que utilizaram 10◦ para o quadril e 15◦ para
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Figura 41 – Implementac¸a˜o das cargas musculares e peso corporal para
a posic¸a˜o neutra. A linha que passa pelos centros dos corpos vertebrais
representa a carga seguidora.
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a coluna lombar no caso de 25◦ de extensa˜o total.
Analisando os gra´ficos das Figuras 14 e 15 pode-se afirmar que
uma carga de aproximadamente 15 N para o reto abdominal fornece
uma boa concordaˆncia entre os resultados anal´ıticos e os resultados in
vivo para os casos da coluna na posic¸a˜o neutra e 15◦ de flexa˜o total.
Para os casos de flexa˜o maiores que 30◦ de flexa˜o total pode-se admitir
que o reto abdominal na˜o fornece nenhuma forc¸a significativa assim
como ocorre para o eretor da espinha nos casos de extensa˜o.
Quando uma pessoa flexiona ou estende a coluna, a forc¸a gravi-
tacional mante´m a sua posic¸a˜o em relac¸a˜o ao centro do disco T12-L1
fixa e sempre mante´m uma direc¸a˜o vertical em relac¸a˜o a superf´ıcie ho-
rizontal do solo. Em contrapartida, as forc¸as do eretor da espinha e do
reto abdominal mudam de direc¸a˜o. Elas sa˜o implementadas de forma
que ficam sempre perpendiculares a barra r´ıgida criada conforme a Fi-
gura 41, definida como horizontal apenas para a posic¸a˜o neutra. Deste
modo, na simulac¸a˜o de flexa˜o com 5◦ da coluna e 10◦ do quadril, por
exemplo, as forc¸as do eretor espinhal e do reto abdominal formam um
aˆngulo de 15◦ com a vertical. Adicionalmente, o brac¸o de alavanca
destas forc¸as no modelo e´ mantido sempre constante.
O me´todo aplicado para a estimativa dos valores das cargas mus-
culares e´ feito de forma similar aos trabalhos de Wilke et al. (2003) e
de Rohlmann et al. (2006), e consiste nos passos a seguir. A Figura 42
auxilia no entendimento deste me´todo e mostra as imagens obtidas em
cada passo durante a simulac¸a˜o de 30◦ de flexa˜o da coluna vertebral.
1. Todas as estruturas do modelo sa˜o rotacionadas ate´ a inclinac¸a˜o
sacral desejada visando representar a rotac¸a˜o da pelve.
2. Uma rotac¸a˜o prescrita e´ aplicada na ve´rtebra L1, representando
a angulac¸a˜o desejada da coluna, enquanto o sacro e´ mantido fixo.
3. As cargas conhecidas referentes ao peso e as cargas musculares sa˜o
aplicadas produzindo variac¸o˜es no momento de reac¸a˜o no topo da
ve´rtebra L1.
4. O momento de reac¸a˜o no topo da ve´rtebra L1 e´ zerado mediante
a calibrac¸a˜o da forc¸a do eretor da espinha (nos casos de flexa˜o e
posic¸a˜o neutra) ou pela variac¸a˜o da forc¸a do reto abdominal (nos
casos de extensa˜o).
A Tabela 6 mostra os valores referentes as forc¸as musculares e a
posic¸a˜o do centro de gravidade em relac¸a˜o ao centro de rotac¸a˜o do qua-
dril obtidos apo´s a aplicac¸a˜o deste me´todo para diferentes inclinac¸o˜es
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Figura 42 – Esquema do me´todo utilizado para determinac¸a˜o das car-
gas musculares. A Figura representa o caso de 30◦ de flexa˜o (10◦ da
coluna + 20◦ do quadril). Os passos englobam: (A) Rotac¸a˜o do mo-
delo; (B) In´ıcio da simulac¸a˜o com uma rotac¸a˜o prescrita na ve´rtebra L1
e sacro fixo; (C) Aplicac¸a˜o do peso e das cargas musculares conhecidas;
(D) Zeragem do momento de reac¸a˜o criado na ve´rtebra L1 atrave´s da
aplicac¸a˜o do ereto da espinha.
sacrais. Pode-se concluir que durante o aumento de flexa˜o da coluna
lombossacral a forc¸a da musculatura eretora aumenta. O mesmo ocorre
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com a forc¸a da musculatura abdominal durante o aumento de extensa˜o.
Isso ocorre pois, durante o movimento da coluna lombossacral, o centro
de gravidade se desloca causando uma mudanc¸a no brac¸o da alavanca
da forc¸a peso seguida de uma instabilidade na estrutura. Em con-
sequeˆncia, a forc¸a dos mu´sculos do lado oposto a este deslocamento
aumenta com o objetivo de compensar e manter o equil´ıbrio do corpo.
O mesmo pode-se dizer sobre a musculatura do quadril que deve
ser variada fornecendo um momento indicado na Tabela 6. Este valor
foi calculado pela multiplicac¸a˜o da forc¸a peso e o seu brac¸o da ala-
vanca que corresponde a distaˆncia horizontal do centro de gravidade
em relac¸a˜o ao centro de rotac¸a˜o do quadril.
A Figura 43 ilustra imagens da coluna vertebral sob a aplicac¸a˜o
das forc¸as musculares nas diversas posic¸o˜es angulares testadas (30◦ de
flexa˜o, 15◦ flexa˜o, posic¸a˜o neutra, 15◦ extensa˜o e 25◦ de extensa˜o to-
tal). Os pontos abaixo do sacro indicam o eixo de rotac¸a˜o do quadril.
Nota-se que o centro de gravidade localizado na extremidade superior
se desloca significativamente na direc¸a˜o horizontal o qual gera a insta-
bilidade mencionada. O momento gerado pela forc¸a peso e´ ta˜o grande
que para estabilizar a coluna e´ necessa´rio forc¸as pro´ximas ao seu valor
ou significativamente maiores como e´ o caso do 30◦ de flexa˜o total onde
a forc¸a do eretor da espinha e´ 4,4 vezes maior que a forc¸a peso. Por
esta raza˜o e´ importante incluir estas forc¸as nas ana´lises com modelos
da coluna vertebral. Por outro lado, nota-se que na posic¸a˜o neutra as
forc¸as musculares na˜o sa˜o grandes justamente porque o centro de gra-
vidade esta´ pro´ximo ao centro de rotac¸a˜o da coluna. O mesmo pode
ser dito para as posic¸o˜es de extensa˜o devido ao fato que o reto abdo-
minal possui um brac¸o de alavanca grande o que garante a aplicac¸a˜o
de momentos elevados.
A Figura 44 mostra as rotac¸o˜es vertebrais para os aˆngulos sagi-
tais testados. Os dados sa˜o dispostos em func¸a˜o da coluna vertebral
na posic¸a˜o neutra sob a aplicac¸a˜o das cargas musculares e em relac¸a˜o
a um referencial fixo no espac¸o. Valores positivos indicam flexa˜o e va-
lores negativos indicam extensa˜o. Como esperado, todas as ve´rtebras
se flexionam na flexa˜o e se estendem na extensa˜o.
Outra forma de analisar a cine´tica da coluna vertebral e´ atrave´s
das rotac¸o˜es intervertebrais, ou seja, pela ana´lise da posic¸a˜o rotacional
da ve´rtebra em relac¸a˜o a sua ve´rtebra adjacente. A Figura 45 mostra
os dados obtidos do modelo, os quais esta˜o dispostos em func¸a˜o da
coluna vertebral na posic¸a˜o neutra sob a aplicac¸a˜o das cargas muscu-
lares. Um valor positivo indica que o segmento se “abriu”, ou seja, a
































































Tabela 6 – Forc¸as musculares definidas e calculadas ale´m do desloca-
mento do centro de gravidade obtidos nas diversas posic¸o˜es sagitais
testadas. Para todos os casos ha´ uma carga seguidora compressiva de
200 N e uma forc¸a de 260 N que representa o peso. Os valores em













Inclin. Sacral 27◦ 32◦ 37◦ 47◦ 57◦
Rotac¸a˜o L1 15◦ 10◦ 0◦ 5◦ 10◦
Reto Abdomi-
nal (N)
165,65 91,39 15 15 0
Eretor da
Espinha (N)




-191,99 -116,77 5,75 136,10 249,22
Momento do
Quadril (Nm)
-49,92 -30,36 1,50 35,39 64,80
Os segmentos L4-L5 e L5-S1 apresentam rotac¸o˜es maiores pois possuem
ligamentos com rigidezes menores.
Os testes in vivo mostram que para um movimento normal no
plano sagital os segmentos se “fecham” durante a flexa˜o e se “abrem”
durante a extensa˜o quando a coluna parte da posic¸a˜o neutra. De uma
forma global, isso ocorre com todos os segmentos do modelo, exceto o
segmento L1-L2 que apresenta um movimento ao contra´rio do esperado.
Isso se justifica pelo fato que as forc¸as musculares foram implementa-
das de forma muito simples e portanto, torna-se dif´ıcil adquirir valores
bastante pro´ximos da realidade. A musculatura eretora no corpo hu-
mano, por exemplo, e´ feita de diversos feixes segmentares que irradiam
das ve´rtebras com angulac¸o˜es caracter´ısticas para cada segmento. Por-
tanto, no modelo, elas deveriam ser formadas por va´rios vetores em vez
de um u´nico vetor posicionado sobre a ve´rtebra L1. Por outro lado, vale
destacar que estas condic¸o˜es de contorno parecem ser mais pro´ximas as
condic¸o˜es reais do que a aplicac¸a˜o de momento puro.
E´ interessante focar a ana´lise no segmento L4-L5 pois este pas-
sou por uma calibrac¸a˜o mais precisa, o modelo preveˆ um movimento
parecido ao o que ocorre na realidade e e´ uma regia˜o comum de dores e
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Figura 44 – Rotac¸o˜es vertebrais obtidas para os aˆngulos sagitais tes-
tados. Valores positivos indicam flexa˜o e valores negativos indicam
extensa˜o.
Figura 45 – Rotac¸o˜es Intervertebrais obtidas nos aˆngulos sagitais tes-
tados. Valores positivos indicam flexa˜o (“abertura do segmento”) e
valores negativos indicam extensa˜o (“fechamento do segmento”).
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patologias. A Figura 46 indica a distribuic¸a˜o das presso˜es no disco L4-
L5 nas posic¸o˜es de 30◦ de flexa˜o total e 25◦ de extensa˜o total. Pode-se
notar que neste u´ltimo caso, o disco intervertebral se encontra esten-
dido e a parte posterior do disco possui presso˜es compressivas devido a
aproximac¸a˜o da partes posteriores dos corpos vertebrais das ve´rtebras
L4 e L5 durante a simulac¸a˜o. Em contrapartida, a parte anterior do
disco sofre uma leve trac¸a˜o apresentando assim, uma pressa˜o negativa.
O contra´rio, ocorre com a posic¸a˜o de 30◦ de flexa˜o total onde a parte
anterior do disco apresenta maiores presso˜es que a posterior. Em am-
bas os casos, ha´ uma descontinuidade no campo de presso˜es na borda
exterior do nu´cleo devido a diferenc¸a de material entre o nu´cleo e o
anel fibroso. E´ nota´vel que ocorre um abaulamento discal devido a alta
pressa˜o criada no interior do disco que dilata o anel fibroso tentando
empura´-lo para as extremidades laterais.
A Figura 47 apresenta as presso˜es geradas no centro dos discos,
ou seja, no mesmo local de medic¸a˜o realizados pelos testes in vitro. Os
dados in vitro sa˜o para o disco L4-L5 nas posic¸o˜es sagitais. Nota-se
que as presso˜es sa˜o bastante pro´ximas para a flexa˜o e a posic¸a˜o neutra
enquanto que na extensa˜o ha´ uma diferenc¸a de aproximadamente 0,2
MPa. Os resultados nume´ricos tambe´m apresentam a mesma tendeˆncia
que os resultados de Rohlmann et al. (2006), ou seja, a curva tem a
forma de uma curva aproximadamente convexa onde o mı´nimo esta´
pro´ximo a posic¸a˜o neutra. As presso˜es intradiscais sa˜o maiores na
flexa˜o pois a carga muscular e´ maior nesta posic¸a˜o.
Nota-se que para todos os casos de extensa˜o e flexa˜o, o modelo
nume´rico apresentou presso˜es inferiores as indicadas pela literatura.
Isso ocorre devido ao fato que o modelo simulou uma carga peso de
260 N, a qual corresponde a um peso corporal de apenas 56 kg e, em
contrapartida, o mesmo corresponde a uma coluna de uma pessoa com
aproximadamente 75 kg. Um aumento da carga peso deve resultar
em um aumento das forc¸as musculares e consequentemente, da pressa˜o
intradiscal. Assim, os resultados nume´ricos podem atingir os resultados
experimentais.
A Figura 48 ilustra uma me´dia das forc¸as faceta´rias de cada seg-
mento. Nota-se que os valores variam em func¸a˜o da posic¸a˜o angular
testada e do segmento. Isso ocorre pois os pares de facetas articulares
apresentam geometrias diferentes ao longo da coluna vertebral e o mo-
delo apresentou rotac¸o˜es intersegmentais e forc¸as musculares distintas,
varia´veis que afetam significativamente as forc¸as faceta´rias.
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Figura 46 – Distribuic¸a˜o da pressa˜o do disco L4-L5 nas posic¸o˜es de (A)
30◦ de flexa˜o e (B) 25◦ de extensa˜o total.
3.3 MODELOS DE COLUNA LOMBOSSACRAL COM ARTRODESE
NO SEGMENTO L5-S1
Visando representar uma coluna vertebral apo´s o tratamento
ciru´rgico de fusa˜o no segmento L5-S1 algumas estruturas do modelo
foram propositadamente danificadas da mesma forma que ocorre no
processo ciru´rgico. O disco intervertebral, as interac¸o˜es entre as face-
tas articulares e os ligamentos deste segmento foram removidos, com
excec¸a˜o dos ligamentos intertransversais e iliolombares.
Um sistema de coluna (implante) formado por parafusos pedicu-
lares, barras longitudinais e espac¸ador foi inserido no segmento L5-S1
com manutenc¸a˜o da lordose do modelo integro, como mostra a Figura
98
Figura 47 – Presso˜es geradas no centro dos discos em diferentes posic¸o˜es
sagitais.
49 (A), (B) e (C). Os parafusos foram alinhados com o eixo do ped´ıculo
e com o platoˆ inferior da ve´rtebra L5 e o platoˆ superior do sacro no
plano sagital. O espac¸ador foi posicionado pro´ximo a metade anterior
dos corpos vertebrais.
As geometrias das partes do implante foram fornecidas por um
fabricante de implantes e simplificadas visando evitar problemas de
contato com as estruturas da coluna vertebral e diminuir detalhes da
malha que na˜o se traduzem em ganhos de informac¸a˜o relevante. Com
base no diaˆmetro interno da rosca, o parafuso pedicular foi moldado na
forma de um cilindro com diaˆmetro de 5,5 mm e comprimento de 45
mm. Com mesmo formato, a cabec¸a do parafuso ficou com diaˆmetro
de 8,54 mm e comprimento de 15 mm. Na posic¸a˜o mencionada, os pa-
rafusos serviram para realizar o corte da ve´rtebra e do sacro atrave´s da
retirada de material situado na intersecc¸a˜o entre estas estruturas. De
forma similar, o espac¸ador foi cortado utilizando o formato dos platoˆs
vertebrais visando se encaixar perfeitamente e consequentemente, evi-
tar oscilac¸o˜es demasiadas de contato durante simulac¸a˜o. Com o mesmo
objetivo, os parafusos foram cortados com duas hastes de 5,5 mm de
diaˆmetro apo´s posiciona´-las com seus eixos passando pro´ximo aos cen-
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Figura 48 – Forc¸as faceta´rias em diversos aˆngulos sagitais.
tros da cabec¸a de cada par de parafusos. Ao final, todas as estruturas
ficaram posicionadas simetricamente ao plano sagital.
A Figura 49 (D) apresenta a malha gerada a partir da geometria
do implante, a qual utiliza interpolac¸a˜o linear. Enquanto que cada
parafuso possui em me´dia 13000 elementos e 3000 no´s, o espac¸ador
apresenta 5942 elementos e 1564 no´s, ambos tetrae´dricos do tipo C3D4.
Por se tratar de estruturas mais simples, cada barra apresenta 1845
elementos hexae´dricos do tipo C3D8R e 2346 no´s.
O modelo utiliza restric¸o˜es do tipo fixac¸a˜o de superf´ıcies (tie
constraint) visando representar as interac¸o˜es entre as hastes com os
parafusos, os platoˆs com o espac¸ador e os parafusos com as ve´rtebras.
Essa formulac¸a˜o impede uma poss´ıvel migrac¸a˜o do espac¸ador pois este
efeito na˜o e´ o foco do presente trabalho. Embora existe um grande
intervalo para o mo´dulo de elasticidade do titaˆnio, como mostra Nakai
et al. (2011), as partes do implante foram assinaladas com mo´dulo de
elasticidade de 80 GPa e coeficiente de poisson igual a 0,3.
A implementac¸a˜o do modelo com fusa˜o hipolordo´tica foi reali-
zada atrave´s de um giro das estruturas superiores a ve´rtebra L5 de
12,5◦ em torno do eixo perpendicular ao plano sagital e que passa pela
parte posterior do platoˆ sacral. Deste modo, o segmento L5-S1 perdeu
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Figura 49 – Posicionamento do implante no segmento L5-S1. (A) Vista
lateral: os parafusos pediculares esta˜o alinhados com os platoˆs e o
espac¸ador se encontra na metade posterior; (B) Vista superior: os pa-
rafusos seguem o eixo do ped´ıculo; (C) Vista posterior lateral; (D)
Perspectiva: malha do implante.
a sua lordose devido o alinhamento dos seus respectivos platoˆs como
indica a Figura 50. Consequentemente, o centro de gravidade foi des-
locado para frente. O espac¸ador foi posicionado pro´ximo a metade
posterior do corpo vertebral. Este componente e os parafusos foram
cortados e preparados da mesma forma que no caso do modelo com
fusa˜o e manutenc¸a˜o de lordose.
Uma vez realizada a fusa˜o, a coluna vertebral tem seu compor-
tamento biomecaˆnico modificado. Para realizar tarefas como alcanc¸ar
um objeto, por exemplo, a pessoa que passou pelo tratamento ciru´rgico
mencionado deve flexionar ou estender a coluna vertebral de forma dife-
rente que antes da cirurgia visto o fato que o segmento fundido perdeu
quase toda a sua capacidade de movimento. Neste contexto, existe treˆs
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Figura 50 – Vista lateral do segmento L5-S1 com perda de lordose.
mecanismos que o corpo pode realizar visando alcanc¸ar o equil´ıbrio:
1 Mudanc¸a de lordose: o sacro mante´m sua posic¸a˜o pore´m, as
ve´rtebras tem suas rotac¸o˜es modificadas no plano sagital.
2 Alterac¸a˜o da inclinac¸a˜o do sacro atrave´s da rotac¸a˜o da pelve:
Esse e´ um mecanismo de que o corpo lanc¸a ma˜o quando na˜o
consegue compensar o equil´ıbrio pela mudanc¸a de lordose. Ele
aparece em situac¸o˜es onde va´rios segmentos da coluna esta˜o fixos
e portanto, a estrutura na˜o tem capacidade de alterar a sua curva
lordo´tica, ale´m de situac¸o˜es mais tardias, quando a musculatura
eretora entra em fadiga ou faleˆncia. Destaca-se que uma rotac¸a˜o
na bacia provoca um deslocamento linear horizontal na ve´rtebra
L1 maior que uma rotac¸a˜o da mesma magnitude realizada na
ve´rtebra L4 ou dilu´ıda por toda coluna lombar.
3 Modificac¸a˜o de ambas as estruturas, lordose e inclinac¸a˜o sacral.
O primeiro mecanismo e´ o mais comum e mais eficiente clini-
camente. Deste modo, as simulac¸o˜es da coluna lombossacral com im-
plante se dara˜o mantendo o sacro em uma posic¸a˜o fixa, igual a do
modelo da coluna intacta. Visto o fato que o centro de gravidade esta´
associado ao equil´ıbrio espinope´lvico juntamente com as tarefas dia´rias
das pessoas com os membros superiores, durante as simulac¸o˜es este
e´ trazido para a mesma posic¸a˜o horizontal em relac¸a˜o ao centro de
rotac¸a˜o do quadril que encontrado no modelo com a coluna intacta.
Isso possibilita realizar uma comparac¸a˜o consistente entre os casos pro-
postos.
Baseado nas informac¸o˜es e proposic¸o˜es declaradas acima, o se-
guinte me´todo foi proposto e e´ utilizado para a determinac¸a˜o das forc¸as
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musculares da coluna fundida nas posic¸o˜es de flexa˜o e neutra:
1. Mantem-se o sacro fixo na mesma posic¸a˜o que realizado no modelo
da coluna vertebral intacta.
2. Aplica-se um giro na ve´rtebra L1 visando deslocar o centro de
gravidade do corpo na mesma posic¸a˜o horizontal em relac¸a˜o ao
centro de rotac¸a˜o do quadril encontrada no modelo da coluna
vertebral intacta sob a atuac¸a˜o das cargas musculares.
3. Ativa-se a carga seguidora, o peso e o reto abdominal com os
mesmos valores admitidos para a coluna vertebral intacta.
4. Aumenta-se a forc¸a da musculatura eretora visando zerar o mo-
mento criado na ve´rtebra L1.
5. Libera-se a rotac¸a˜o prescrita na ve´rtebra L1 e faz-se uma ajuste
final no ereto espinal ate´ o centro de gravidade da coluna hi-
polordo´tica chegar na mesma posic¸a˜o encontrada no modelo da
coluna intacta. Essa ajuste se deve ao fato que o centro de gra-
vidade se desloca durante os passos 3 e 4. Nesta etapa, o centro
de gravidade deve atingir os valores dispon´ıveis na Tabela 6.
As Figuras 51 e 52 ilustram os casos da coluna vertebral com im-
plante submetidas as cargas obtidas apo´s a aplicac¸a˜o deste me´todo nas
situac¸o˜es com preservac¸a˜o da lordose e hipolordo´tica, respectivamente.
As forc¸as utilizadas e calculadas numericamente esta˜o disponibilizadas
na Figura 53 onde podem ser comparadas com aquelas obtidas no mo-
delo da coluna vertebral intacta.
As tendeˆncias das forc¸as do eretor da espinha sa˜o similares pore´m,
os valores sa˜o significativamente diferentes. As forc¸as deste mu´sculo no
caso do implante com preservac¸a˜o da lordose sa˜o 16,01, 28,15 e 31,53%
menores que aquelas encontradas na coluna intacta nas inclinac¸o˜es sa-
crais de 37◦, 47◦ e 57◦, respectivamente. Essa reduc¸a˜o ocorre pois a
coluna vertebral tornou-se mais r´ıgida apo´s a fusa˜o e portanto, mais
resistente aos momentos fletores criados pelo peso e reto abdominal
nas posic¸o˜es estudadas. Assim, e´ necessa´rio uma forc¸a compensato´ria
menor para manter a coluna na posic¸a˜o desejada. Em outras palavras,
o implante contribui oferecendo suporte a coluna quando forc¸as ten-
tam desestabiliza´-la. Embora as forc¸as do eretor da espinha na posic¸a˜o
neutra sa˜o parecidas, existe uma pequena diferenc¸a pois a fusa˜o foi rea-
lizada antes da inserc¸a˜o das cargas as quais, na posic¸a˜o neutra da coluna
intacta, sa˜o responsa´veis por realizar uma rotac¸a˜o de alguns graus na
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Figura 51 – Resultados obtidos com as cargas musculares nas in-
clinac¸o˜es sacrais de 57◦, 47◦, e 37◦ (posic¸a˜o neutra) para o caso com
preservac¸a˜o da lordose. Os pontos abaixo do sacro indicam o eixo de
rotac¸a˜o do quadril.
ve´rtebra L5. Uma vez impedida esta´ rotac¸a˜o, a coluna apresenta um
comportamento diferente.
As forc¸as do eretor da espinha para a coluna com implante hi-
polordo´tico sa˜o 119,45, 23,92 e 17,73% maiores que as encontradas na
coluna intacta nas inclinac¸o˜es sacrais de 37◦, 47◦ e 57◦, respectiva-
mente. Esse aumento se deve ao fato que a angulac¸a˜o do implante fez
deslocar o centro de gravidade para frente o que demanda uma com-
pensac¸a˜o em extensa˜o, realizada atrave´s do aumento da forc¸a realizada
pelo eretor da espinha. Este aumento e´ mais pronunciado na posic¸a˜o
neutra visto o fato que a compensac¸a˜o via aumento de lordose deve
ser maior, conforme sera´ demonstrado posteriormente. Em contrapar-
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Figura 52 – Resultados obtidos com as cargas musculares nas in-
clinac¸o˜es sacrais de 57◦, 47◦, e 37◦ (posic¸a˜o neutra) para o caso hi-
polordo´tico. Os pontos abaixo do sacro indicam o eixo de rotac¸a˜o do
quadril.
tida, esta diferenc¸a e´ menor nos casos de flexa˜o pois o segmento L5-S1
esta´ em uma angulac¸a˜o caracter´ıstica aquelas encontradas nos casos de
flexa˜o estudados com a coluna vertebral intacta.
O momento que atua na pelve visando manter o sacro nas posic¸o˜es
testadas na˜o deve ser diferente daquele encontrado na coluna sem im-
plante e relatado na Tabela 6 pois os testes englobaram o mesmo valor
para a forc¸a peso e o centro de gravidade sempre foi deslocado na mesma
posic¸a˜o horizontal em relac¸a˜o ao centro de rotac¸a˜o do quadril.
A Tabela 7 mostra a diferenc¸a de lordose entre a coluna intacta
e os casos com fusa˜o. Valores positivos indicam aumento de lordose
e valores negativos reduc¸a˜o de lordose. Os valores dos segmentos su-
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Figura 53 – Forc¸as musculares admitidas e calculadas para as diversas
inclinac¸o˜es sacrais.
periores a ve´rtebra L5 para a fusa˜o com preservac¸a˜o da lordose sa˜o
negativos o que indica que para o centro de gravidade chegar a mesma
posic¸a˜o da coluna intacta, estes segmentos devem se flexionar mais do
que antes da fusa˜o. Isso era esperado visto o fato que o segmento L5-
S1 na˜o consegue contribuir para tal tarefa. A artrodese com lordose
fisiolo´gica possui uma aˆngulac¸a˜o favora´vel a posic¸a˜o neutra e portanto,
os segmentos na˜o fundidos possuem suas angulac¸o˜es sagitais pro´ximas
daquelas encontradas na coluna intacta. Por esta raza˜o, os valores da
Tabela para este caso na˜o sa˜o ta˜o elevados. O mesmo na˜o pode-se dizer
para as situac¸o˜es de flexa˜o (inclinac¸o˜es sacrais de 47◦ e 57◦) pois, nes-
tes casos, ocorre uma significativa mudanc¸a da biomecaˆnica da coluna
vertebral atrave´s das rotac¸o˜es intervertebrais.
No caso hipolordo´tico, tem-se um cena´rio completamente dife-
rente. Os segmentos na˜o-fundidos devem se estender mais que na co-
luna intacta pois o segmento L5-S1 perdeu sua lordose. Nas inclinac¸o˜es
sacrais de 47◦ e, principalmente, 57◦ na˜o ha´ uma grande necessidade
da coluna modificar sua lordose visto o fato que o segmento fundido
ja´ esta´ flexionado e portanto, em uma posic¸a˜o angular caracter´ıstica
aquela encontrada no modelo da coluna vertebral intacta sob flexa˜o.
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Pore´m, na inclinac¸a˜o sacral de 37◦ (posic¸a˜o neutra), a lordose deve ser
aumentada consideravelmente e por esta raza˜o a musculatura eretora e´
mais demandada.
Tabela 7 – Diferenc¸a de lordose (em graus) entre a coluna com implante
e a coluna intacta. Valores positivos indicam aumento de lordose e vice-
versa. O centro de gravidade para os casos de implante se encontra na
mesma posic¸a˜o que aquela calculada para a coluna intacta.
Coluna com Fusa˜o Lordose Fisiolo´gica Hipolordose
Inclinac¸a˜o Sacral 37 47 57 37 47 57
L1-L2 -2,32 -5,35 -6,51 3,60 1,27 1,13
L2-L3 -1,29 -2,22 -3,11 1,81 0,88 0,77
L3-L4 -1,04 -3,04 -4,63 3,02 1,44 1,19
L4-L5 -0,29 -0,65 0,48 3,52 2,91 1,88
L5-S1 3,41 7,77 9,53 -9,37 -5,51 -4,28
L1-S1 -1,53 -3,48 -4,24 2,57 0,99 0,68
A Tabela 8 indica as forc¸as faceta´rias nos casos da coluna intacta
e com implante em diferentes angulac¸o˜es. Em todas as angulac¸o˜es tes-
tadas a coluna que possui implante com preservac¸a˜o fisiolo´gica de lor-
dose apresenta forc¸as faceta´rias menores. Isso ocorre por duas razo˜es
principais. Primeiramente, a reduc¸a˜o da lordose dilu´ıda em todos os
segmentos na˜o fundidos faz com que as superf´ıcies das facetas na˜o fi-
quem ta˜o pro´ximas daquelas encontradas na coluna intacta ou com
implante hipolordo´tico. Segundo, a forc¸a da musculatura eretora que
de um modo geral contribui para o aumento das forc¸as faceta´rias, e´
menor em todas as angulac¸o˜es estudadas. Por outro lado, o caso da
coluna com implante hipolordo´tico apresenta forc¸as faceta´rias conside-
ravelmente maiores em todos os segmentos pois suas superf´ıcies esta˜o
mais pro´ximas e a forc¸a do eretor da espinha e´ maior.
A Tabela 9 indica a pressa˜o no centro do disco intervertebral
nos casos da coluna intacta e com implante tanto com preservac¸a˜o de
lordose quanto no caso hipolordo´tico. E´ dif´ıcil encontrar uma tendeˆncia
da pressa˜o para este local. Por outro lado, essa tendeˆncia e´ vis´ıvel
atrave´s da ana´lise da pressa˜o ma´xima que ocorre no disco como mostra
a Tabela 10. No modelo, estes locais geralmente se encontram na parte
anterior ou na parte posterior da borda entre o nu´cleo pulposo e o
anel fibroso. As presso˜es ma´ximas no caso de fusa˜o com preservac¸a˜o de
lordose sa˜o na grande maioria dos casos menores e no caso hipolordo´tico
sa˜o sempre maiores. A reduc¸a˜o e a elevac¸a˜o das cargas musculares como
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Tabela 8 – Forc¸as faceta´rias em Newton para a coluna intacta e nos
casos de fusa˜o com lordose fisiolo´gica (FLF) e com hipolordose.
Inclinac¸a˜o
Sacral
Condic¸a˜o L1-L2 L2-L3 L3-L4 L4-L5 L5-S1
37◦ Intacta 0 5,71 15,8 42,2 33,5
FLF 0 0 3,1 24,9 -
Hipolordose 22,6 178,1 107,6 161,9 -
47◦ Intacta 16,98 133,1 93,9 121,3 13,7
FLF 0 0 2,5 37,1 -
Hipolordose 45,5 243,7 166,8 200,3 -
57◦ Intacta 44,9 202,0 137,7 158,4 21,6
FLF 0 0 0 29,5 -
Hipolordose 75,6 311,0 213,0 233,9 -
visto anteriormente sa˜o os principais fatores para tal variac¸a˜o. Essa
ana´lise e´ importante pois, segundo Park et al. (2004), a degenerac¸a˜o do
disco intervertebral e´ o processo anormal mais encontrado no segmento
adjacente apo´s a fusa˜o vertebral.
Tabela 9 – Pressa˜o intradiscal em Megapascal para a coluna intacta e
nos casos de fusa˜o com lordose fisiolo´gica (FLF) e com hipolordose.
Inclinac¸a˜o
Sacral
Condic¸a˜o L1-L2 L2-L3 L3-L4 L4-L5 L5-S1
37◦ Intacta 0,679 0,449 0,450 0,509 0,534
FLF 0,666 0,468 0,452 0,494 -
Hipolordose 0,758 0,413 0,461 0,599 -
47◦ Intacta 1,057 0,711 0,783 0,930 1,040
FLF 1,01 0,737 0,731 0,798 -
Hipolordose 1,081 0,687 0,790 1,014 -
57◦ Intacta 1,285 0,896 1,024 1,212 1,401
FLF 1,198 0,902 0,893 0,960 -
Hipolordose 1,312 0,888 1,054 1,326 -
Como visto, uma vez realizada a fusa˜o com implante hipolordo´tico
no segmento L5-S1, a biomecaˆnica do segmento adjacente (L4-L5) e´
modificada principalmente na posic¸a˜o neutra pois, em comparac¸a˜o a
coluna intacta, ocorre um aumento na lordose de 3,52◦ ale´m de au-
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Tabela 10 – Pressa˜o intradiscal ma´xima em Megapascal para a coluna




Condic¸a˜o L1-L2 L2-L3 L3-L4 L4-L5 L5-S1
37◦ Intacta 0,781 0,564 0,590 0,631 0,615
FLF 0,841 0,551 0,560 0,599 -
Hipolordose 1,083 0,626 0,714 0,908 -
47◦ Intacta 1,361 0,876 1,000 1,065 1,256
FLF 1,258 0,866 0,876 0,930 -
Hipolordose 1,472 0,893 1,065 1,220 -
57◦ Intacta 1,664 1,084 1,283 1,504 1,717
FLF 1,520 1,075 1,139 1,180 -
Hipolordose 1,771 1,111 1,371 1,553 -
mento nas forc¸as faceta´rias e na pressa˜o ma´xima do disco interverte-
bral de respectivamente, 284% e 44%. E´ prova´vel que este cena´rio
seja responsa´vel pela acelerac¸a˜o da degenerac¸a˜o do segmento adjacente
resultando em poss´ıveis dores e patologias no futuro. Ainda ha´ um
aumento de 120% na forc¸a dos mu´sculos do eretor da espinha trazendo
uma consequeˆncia direta correspondente ao aumento do consumo de
energia, inclusive durante o ciclo de marcha, o que pode resultar em
fadiga muscular. Em contrapartida, a artrodese com preservac¸a˜o de
lordose na˜o parece oferecer um cena´rio preocupante de um modo ge-
ral, os valores destas varia´veis esta˜o pro´ximas ou sa˜o menores daquelas
obtidas no modelo da coluna intacta.
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4 CONCLUSO˜ES
O objetivo deste trabalho foi aprimorar e validar um modelo de
elementos finitos capaz de simular o comportamento altamente na˜o li-
near da coluna lombossacral. Atrave´s de uma calibrac¸a˜o dos ligamentos
e das facetas articulares foi poss´ıvel atingir resultados nume´ricos das
rotac¸o˜es intervertebrais e das forc¸as faceta´rias dentro do desvio padra˜o
e pro´ximos da me´dia encontrada nos resultados experimentais para a
flexa˜o, extensa˜o e flexa˜o lateral.
Outro objetivo foi implementar as forc¸as que atuam no corpo
humano e testar a coluna vertebral em diversas posic¸o˜es sagitais tanto
da coluna sem patologia quanto com implante nos casos de preservac¸a˜o
de lordose e hipolordose. Tal tarefa foi realizada de forma simplificada,
incluindo apenas quatro grupos musculares. No entanto, foi poss´ıvel
determinar as cargas musculares e prever valores de diversas varia´veis
biomecaˆnicas que ate´ agora permaneciam na˜o claras. Por interme´dio de
uma ana´lise comparativa entre o modelo da coluna sem patologia e os
casos incluindo implante foi demonstrado a influeˆncia do alinhamento
sagital.
Os resultados demonstram que o caso hipolordo´tico impo˜e um
aumento significativo nas forc¸as musculares, forc¸as faceta´rias e pressa˜o
ma´xima intradiscal ale´m de uma apreciada mudanc¸a nas rotac¸o˜es verte-
brais do segmento adjacente. Este cena´rio, juntamente com o fato que
esse aumento e´ maior na posic¸a˜o neutra, podem contribuir e acelerar a
degenerac¸a˜o das estruturas do segmento pro´ximo a fusa˜o.
Por outro lado, o caso de fusa˜o com preservac¸a˜o de lordose na˜o
apresenta um cena´rio preocupante clinicamente pois, de um modo geral,
os valores das forc¸as musculares, forc¸as faceta´rias e pressa˜o intradiscal
ma´xima sa˜o menores daqueles encontrados na coluna intacta. A u´nica
varia´vel biomecaˆnica que chama a atenc¸a˜o e´ uma maior amplitude de
movimento. Ainda, vale ressaltar que angulac¸o˜es extremas (inclinac¸a˜o
sacral de 67◦, por exemplo) podem apresentar um cena´rio diferente
visto o fato que, no caso de fusa˜o com lordose fisiolo´gica, a mudanc¸a





Algumas tarefas podem ser realizadas visando aperfeic¸oar o mo-
delo nume´rico assim como realizar novos testes para melhor compreen-
der a biomecaˆnica da coluna lombossacral antes e apo´s a fusa˜o. Isso
inclui a realizac¸a˜o de testes da coluna vertebral com forc¸as fisiolo´gicas
em outras angulac¸o˜es, direc¸o˜es de carga ale´m do caso com implante
hiperlordo´tico.
A montagem e a geometria de algumas estruturas da coluna ver-
tebral formam parcialmente realizadas com base em dados provenientes
de testes in vivo. Nesta condic¸a˜o, as estruturas da coluna como por
exemplo, os discos intervertebrais, esta˜o deformados devido ao peso e
as cargas musculares. Consequentemente, tem-se um modelo sem a
adic¸a˜o de qualquer carga na coluna mas que possui dimenso˜es prove-
nientes de uma coluna sob a aplicac¸a˜o de carga. Para contornar essa
limitac¸a˜o pode-se utilizar dados proveniente de testes in vitro.
Para um trabalho futuro sugere-se uma melhor implementac¸a˜o
das forc¸as musculares. A musculatura eretora no corpo humano, por
exemplo, e´ feita de diversos feixes que irradiam das ve´rtebras com
angulac¸o˜es caracter´ısticas para cada segmento. Assim, essa imple-
mentac¸a˜o deveria englobar va´rios vetores em vez de um u´nico vetor
posicionado sobre a ve´rtebra L1. Deste modo, o modelo tem o poten-
cial de providenciar resultados mais pro´ximos as condic¸o˜es reais. Ainda,
pode-se utilizar te´cnicas com eletromiografia (EMG) para avaliar e re-
gistrar a atividade ele´trica produzida pelos mu´sculos esquele´ticos da
coluna e consequentemente auxiliar nos valores das varia´veis de entrada
do modelo que envolvem as cargas musculares.
O modelo foi desenvolvido em base a uma coluna padra˜o de um
adulto masculino de aproximadamente 75 kg. Pore´m, os testes com
as cargas musculares inclui uma forc¸a gravitacional corresponde a um
peso corporal de apenas 56 kg, a qual poderia ser modificada pelo valor
de 75 kg para alcanc¸ar resultados mais pro´ximos a realidade.
Va´rios estudos apontam a idade como um fator importante nas
doenc¸as do segmento adjacente. Ale´m do mais, a maioria da revisa˜o
da literatura suporta o fato que as mudanc¸as degenerativas ja´ esta˜o
presentes ou se desenvolvendo quando a fusa˜o e´ realizada (LALANE;
MARCUSON, 2008). Assim, seria interessante testar a coluna vertebral
considerando o segmento adjacente com as propriedades de um seg-
mento degenerado de forma similar a testada no trabalho de Yan et al.
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APEˆNDICE A -- Apeˆndice
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A.1 GEOMETRIA DO MODELO COMPUTACIONAL
Esta sec¸a˜o apresenta os dados geome´tricos do modelo da co-
luna lombossacral desenvolvido por Yllera e Valiente (2011) e utilizado
no presente trabalho. Estes autores aplicaram um teste bilateral de
hipo´teses com um n´ıvel de significaˆncia de 0.05 para analisar se o mo-
delo esta´ em conformidade com os estudos experimentais de anatomia.
A Figura 54 mostra os aˆngulos de cunha das ve´rtebras e dos dis-
cos intervertebrais do modelo geome´trico. As Tabelas 11, 12, 13 e 14
mostram os resultados do teste bilateral para diversas dimenso˜es da co-
luna lombossacral. Yllera e Valiente (2011) definiram X=aˆngulo do mo-
delo, µ0=me´dia das amostras medidas experimentalmente, σ=desvio
padra˜o dos dados experimentais, Z=distaˆncia da me´dia em relac¸a˜o ao
desvio padra˜o da me´dia (Z=(X-µ0)/σ) e P(z≤Z)=valor da distribuic¸a˜o
normal de Z. As tabelas indicam se as dimenso˜es do modelo esta˜o
ou na˜o dentro do crite´rio de aceitac¸a˜o (-1,96≤Z≤1,96). Todas as di-
menso˜es sa˜o aceitas, exceto o aˆngulo de lordose que na˜o passa no teste
de hipo´tese bilateral quando se leva em considerac¸a˜o os dados de Boulay
et al. (2006). Pore´m, esta dimensa˜o do modelo esta´ em conformidade
com os outros estudos.
A Figura 55 mostra os locais das dimenso˜es lineares considera-
das por Zhou et al. (2000) e auxiliam no entendimento da Tabela 14.
Esta Tabela compreende a largura superior vertebral (upper vertebral
width - UVW), profundidade da parte superior da ve´rtebra (upper ver-
tebral depth - UVD), largura inferior vertebral (lower vertebral width -
LVW), profundidade inferior vertebral (lower vertebral depth - LVD),
altura posterior do corpo vertebral (vertebral body height posterior -
VBHp), altura anterior do corpo vertebral (vertebral body height ante-
rior - VBha), largura do canal espinhal (spinal canal width - SCW),
profundidade do canal espinhal(spinal canal depth - SCD), largura do
ped´ıculo (pedicle width - PDW), altura do ped´ıculo (pedicle height -
PDH) e comprimento do processo transversal (transverse process length
- TPL).
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Figura 54 – Vista lateral do modelo geome´trico com os aˆngulos de
cunha das ve´rtebras e dos discos intervetebrais. Fonte: Yllera e Valiente
(2011)
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Tabela 11 – Teste de hipo´tese aplicado aos aˆngulos de cunha das
ve´rtebras e discos. Fonte: Yllera e Valiente (2011).
Ve´rtebras X µ0 (Been) σ Z P(z≤Z) (-1,96≤Z
≤1,96)?
L1 -3,67 -4 3 0,110 0,544 Sim
L2 -0,16 -1 3 0,280 0,610 Sim
L3 -0,5 0 3 -0,167 0,434 Sim
L4 2,9 2 3 0,300 0,618 Sim
L5 7,42 8 3 -0,193 0,423 Sim
Discos X µ0 (Been) σ Z P(z≤Z) (-1,96≤Z
≤1,96)?
L1-L2 3,99 6 3 -0,670 0,251 Sim
L2-L3 5,06 7 3 -0,647 0,259 Sim
L3-L4 5,42 9 3 -1,193 0,116 Sim
L4-L5 9,46 11 4 -0,385 0,350 Sim
L5-S1 15,61 12 4 0,903 0,817 Sim
Discos X µ0 (Nis) σ Z P(z≤Z) (-1,96≤Z
≤1,96)?
L1-L2 3,99 3,69 3,81 0,079 0,531 Sim
L2-L3 5,06 5,1 4,22 -0,009 0,496 Sim
L3-L4 5,42 7,08 3,92 -0,423 0,336 Sim
L4-L5 9,46 10,7 4,54 -0,273 0,392 Sim
L5-S1 15,61 14,39 5,91 0,206 0,582 Sim
Discos X µ0 (Eijk) σ Z P(z≤Z) (-1,96≤Z
≤1,96)?
L1-L2 3,99 5,5 3 -0,503 0,307 Sim
L2-L3 5,06 5,8 2,8 -0,264 0,396 Sim
L3-L4 5,42 7 3 -0,527 0,299 Sim
L4-L5 9,46 9,7 3,8 -0,063 0,475 Sim
L5-S1 15,61 13 4 0,653 0,743 Sim
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Tabela 12 – Teste de hipo´tese aplicado ao aˆngulo de lordose do modelo.
Fonte: Yllera e Valiente (2011).




46,53 42,7 5,4 0,709 0,761 Sim
Labelle et al.
(2005)
46,53 51 11 -0,406 0,342 Sim
Boulay et al.
(2006)








46,53 42,5 11,7 0,344 0,635 Sim
Tabela 13 – Comparac¸a˜o da altura anterior e posterior dos discos in-
tervertebrais do modelo com os estudos experimentais. Fonte: Yllera e
Valiente (2011).
Altura dos Discos
Anterior Modelo Nissan Eijkelkamp
L1-L2 9,3 8,9±1, 6 10,5±1, 3
L2-L3 12,44 10,3±1, 8 12,3±2, 3
L3-L4 13,98 12±1, 8 13,2±3, 2
L4-L5 14,3 14,1±2, 2 14,2±1, 7
L5-S1 17,32 15,1±3, 1 13,8±2, 2
Posterior Modelo Nissan Eijkelkamp
L1-L2 6,33 6,7±1, 6 7,6±1, 2
L2-L3 9,12 7,2±1, 8 9,3±2, 2
L3-L4 10,76 7,7±1, 5 10±3, 4
L4-L5 8,78 7,5±1, 6 9,1±2
L5-S1 8,12 6,4±1, 5 7±1, 5
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Tabela 14 – Teste de hipo´tese aplicado as dimenso˜es lineares das
ve´rtebras medidas por Zhou et al. (2000) considerando os dados de
homens. Fonte: Adaptada de Yllera e Valiente (2011).
Medidas µ0 σ X Z P(z≤Z) (-1,96≤
Z≤1,96)?
UVW L3 46,1 3,2 49,46 1,05 0,853 Sim
L4 50,8 3,7 50,87 0,02 0,508 Sim
L5 54,5 4,9 54,00 -0,10 0,459 Sim
UVD L3 34,1 2,6 39,44 2,05 0,980 Sim
L4 36,4 3,2 38,9 0,78 0,783 Sim
L5 37,6 3,1 38,91 0,42 0,664 Sim
LVW L3 54,8 3,6 55,87 0,30 0,617 Sim
L4 55,1 4,1 54,21 -0,22 0,414 Sim
L5 56,7 5,3 54,96 -0,33 0,371 Sim
LVD L3 37,4 3,1 38,56 0,37 0,646 Sim
L4 38,6 3,4 39,71 0,33 0,628 Sim
L5 38,3 3,8 37,88 -0,11 0,456 Sim
VBHp L3 30,70 2,1 29,61 -0,52 0,302 Sim
L4 29,60 1,9 29,1 -0,26 0,396 Sim
L5 26,7 1,9 27,02 0,17 0,567 Sim
VBha L3 30,60 1,8 29,55 -0,58 0,280 Sim
L4 31,00 2,1 30,47 -0,25 0,400 Sim
L5 31,5 2,1 30,87 -0,30 0,382 Sim
SCW L3 25,2 3,6 25,29 0,03 0,510 Sim
L4 24,7 3,2 26,54 0,58 0,717 Sim
L5 29 4 32,77 0,94 0,827 Sim
SCD L3 16,1 1,9 20,03 2,07 0,981 Sim
L4 16,9 2,8 20,06 1,13 0,870 Sim
L5 17,8 3,7 20,83 0,82 0,794 Sim
PDW L3 10,7 2 12,19 0,75 0,772 Sim
L4 13,2 2 14,35 0,58 0,717 Sim
L5 17,5 2,6 20,35 1,10 0,863 Sim
PDH L3 14,9 1,6 14,85 -0,03 0,488 Sim
L4 14,8 1,6 13,87 -0,58 0,281 Sim
L5 14,9 1,8 14,36 -0,30 0,382 Sim
TPL L3 96,1 8 81,86 -1,78 0,038 Sim
L4 93,5 7,9 98,55 0,64 0,739 Sim
L5 96,1 8,6 104,80 1,01 0,844 Sim
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Figura 55 – Vista lateral de uma tomagrafia (A) e vista superior com
corte transversal de uma ve´rtebra mostrando a localizac¸a˜o das medidas
de Zhou et al. (2000). Fonte: Adaptada de Zhou et al. (2000).
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A.2 RESULTADOS DA COLUNA SOB ROTAC¸A˜O AXIAL
As Figuras 56, 57 e 58 representam as rotac¸o˜es dos segmentos
da coluna lombossacral durante a aplicac¸a˜o de momento puro para o
caso de rotac¸a˜o axial. Nota-se que os resultados na˜o sa˜o ta˜o pro´ximos
daqueles encontrados para os casos de flexa˜o, extensa˜o e flexa˜o lateral.
Pore´m e´ importante ressaltar que o modelo foi calibrado em func¸a˜o dos
dados de Guan et al. (2007), o qual infelizmente na˜o testou a coluna
sob rotac¸a˜o axial. Como os resultados destes autores sa˜o diferentes
daqueles fornecidos por Panjabi et al. (1994), os resultados nume´ricos
tambe´m sa˜o.
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Figura 56 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para rotac¸a˜o
axial dos segmentos vertebrais mais cefa´licos antes e apo´s calibrac¸a˜o.
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Figura 57 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para rotac¸a˜o
axial dos segmentos vertebrais intermedia´rios antes e apo´s calibrac¸a˜o.
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Figura 58 – Curva rotac¸a˜o intersegmental versus momento para rotac¸a˜o
axial dos segmentos vertebrais intermedia´rios antes e apo´s calibrac¸a˜o.
